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RÉSUMÉ 
Étude du contrôle postural quasi-statique et dynamique en position debout des 
personnes ayant une lésion médullaire incomplète 
L’atteinte sensorimotrice découlant d’une lésion médullaire traumatique affecte la 
capacité à se tenir debout de façon sécuritaire. Chez les individus ayant une lésion 
médullaire incomplète, les chutes lors des tâches locomotrices sont fréquentes après 
la réadaptation, entraînant des blessures qui affectent la participation sociale et la 
qualité de vie. Une meilleure compréhension du contrôle postural en clinique aiderait 
à cibler des interventions efficaces à ce niveau. L’objectif général de cette thèse était 
donc d’étudier le contrôle postural debout lors de tâches variées chez les personnes 
avec lésion médullaire traumatique en utilisant une approche biomécanique. Les 
objectifs spécifiques étaient d’étudier divers aspects du contrôle postural en lien avec 
chacune des tâches et d’identifier les variables prédictives de la stabilité. Vingt-cinq 
(25) personnes ayant une lésion médullaire traumatique incomplète ont été recrutées. 
Elles ont été évaluées au laboratoire d’analyse de mouvement lors du maintien de la 
station debout quasi-statique yeux ouverts et fermés, de l’exécution d’un test des 
limites de stabilité multidirectionnelles, de la marche naturelle et de l’initiation et l’arrêt 
de la marche. Des mesures biomécaniques caractérisant le déplacement du centre 
de pression (COP) ainsi que le modèle du contrôle postural dynamique des forces 
stabilisantes et déstabilisantes ont été utilisés pour comparer le contrôle postural des 
patients à celui d’un groupe formé de 33 personnes en santé. Les résultats ont 
montré une diminution du contrôle postural quasi-statique et dynamique chez les 
personnes ayant une lésion médullaire comparativement aux personnes en santé. 
Cette diminution s’accompagnait d’une contribution élevée des informations visuelles 
à  la station debout quasi-statique qui était associée au score du mini BESTest. Le 
déplacement du COP lors du test des limites de stabilité multidirectionnelle se 
caractérisait par une difficulté à suivre la direction indiquée. Ce manque de précision 
causait une augmentation du trajet nécessaire pour atteindre la distance maximale 
dans chacune des directions. Les résultats au maintien de la station debout quasi-
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statique et au test des limites de stabilité multidirectionnelle n’étaient pas corrélés. La 
phase unipodale de la marche des personnes ayant une lésion médullaire différait de 
celle des personnes en santé par une force stabilisante maximale moindre et une 
force déstabilisante plus grande alors que l’arrêt de la marche se révélait plus 
instable que l’initiation de la marche chez les personnes ayant une lésion médullaire. 
Pour l’ensemble des tâches de marche, la vitesse du COM et la distance entre le 
COP et la base de support étaient les facteurs explicatifs principaux des forces 
stabilisantes et déstabilisantes. En somme, les résultats confirment l’impression 
clinique d’une atteinte générale du contrôle postural debout des personnes ayant une 
lésion médullaire; ils en précisent les caractéristiques et ciblent les paramètres à 
considérer dans la rééducation.  
Mots-clés : lésion médullaire, contrôle postural debout, ambulation, évaluation, 
biomécanique, réadaptation. 
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ABSTRACT 
Analysis of quasi-static and dynamic postural control while standing among 
individuals with an incomplete spinal cord injury 
Sensorimotor impairments resulting from a traumatic spinal cord injury affect the 
ability to stand safely. Individuals with incomplete spinal cord injury commonly 
experience falls while performing locomotor tasks after rehabilitation, resulting in 
injuries that affect social participation and quality of life. A better understanding of 
postural control in the clinical setting would help to identify effective interventions in 
this regard. The main objective of this thesis was to investigate standing postural 
control during various tasks among individuals with traumatic spinal cord injury using 
biomechanical assessments. The specific objectives were to explore the various 
aspects of postural control associated with each task and to identify explanatory 
factors of postural control. Twenty-five (25) people with incomplete traumatic spinal 
cord injury were recruited and underwent biomechanical assessments in a 
pathokinesiology laboratory. These assessments examined quasi-static stance with 
eyes open and closed, comfortable multidirectional limits of stability, natural gait, and 
gait initiation and termination. Biomechanical measures characterizing the 
displacement of the center of pressure (COP) as well as the stabilizing/destabilizing 
force model were used to compare the postural control of individuals with spinal cord 
injury with 33 able-bodied individuals. The results showed a decrease in quasi-static 
and dynamic postural control in people with spinal cord injury compared to their 
healthy counterparts. This decrease was accompanied by excessive reliance on 
visual information during quasi-static standing and correlated with the scores 
achieved on the Mini-BESTest. Displacement of the COP during the comfortable 
multidirectional limits of stability test was characterized by difficulty in following the 
indicated direction. This lack of precision increased the distance required to reach the 
maximal position in each direction. Measures of quasi-static stance did not correlate 
with those of the comfortable multidirectional limits of stability test. The single-support 
phase of gait among individuals with spinal cord injury was found to have a lower 
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maximal stabilizing force and a greater destabilizing force compared to able-bodied 
individuals, whereas gait termination was more challenging than gait initiation for 
individuals with spinal cord injury. For all gait tasks, the COM velocity and the 
distance between the COP and the base of support were the main explanatory factors 
of stabilizing and destabilizing forces. To summarize, the results confirm the clinical 
impression of standing postural control impairment among individuals with spinal cord 
injury and identify the characteristics and parameters to consider for rehabilitation. 
Keywords: spinal cord injury, standing postural control, gait, evaluation, 
biomechanics, rehabilitation 
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CHAPITRE 1: INTRODUCTION 
Au Canada, on estime qu’environ 4 300 nouvelles personnes seront victimes d’une 
lésion à la moelle épinière chaque année. Selon les différentes études, cela 
représente une incidence se situant entre 35 et 53 cas par million, ce qui concorde 
avec l’incidence rapportée sur le plan international(Dryden et al., 2003; Pickett et al., 
2006; Pickett et al., 2003; Wyndaele et Wyndaele, 2006). On retrouve jusqu’à 51% de 
lésions médullaires (LM) d’origine traumatique (Farry et Baxter, 2010; Noonan et al., 
2012). La prévalence de cette condition au Canada s’élève à 85 556 personnes, une 
donnée combinant tant les lésions de type traumatique que non traumatique (Farry et 
Baxter, 2010). Les études rapportent une tendance vers un plus grand nombre de 
lésions incomplètes (47,9 à 60%) par rapport aux lésions complètes (Wyndaele et 
Wyndaele, 2006). Une proportion non négligeable de cette clientèle peut donc aspirer 
à retrouver une certaine fonction en position debout. 
Récupérer la locomotion est jugé prioritaire par les personnes ayant subi une LM 
(Ditunno et al., 2008). Si l’atteinte de cet objectif est limitée suite à une lésion 
complète, les statistiques révèlent que la plupart des gens présentant initialement une 
certaine motricité sous le niveau lésionnel retrouvent un niveau de marche 
fonctionnel après la réadaptation. En effet, alors que moins de 10% des personnes 
ayant une lésion complète (AIS A) peuvent remarcher, cette statistique s’élève à plus 
de 80% chez les personnes présentant une lésion incomplète de type AIS D 
(Scivoletto et al., 2009).   
Cependant, cette récupération de la station debout et de l’ambulation s’accompagne 
d’un risque de chute particulièrement élevé chez ces individus. En effet, de récentes 
études prospectives et rétrospectives rapportent que de 54 à 75% des personnes 
atteintes d’une LM incomplète et ayant récupéré une certaine mobilité ambulatoire 
rapportent avoir chuté au moins une fois durant la période évaluée (Amatachaya et 
al., 2011; Brotherton et al., 2007a; Phonthee et al., 2013). Ces chutes ne sont pas 
sans conséquence, telles que le révèlent les fractures (18%) et la réduction de la 
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participation sociale (45%)  qui en résultent (Amatachaya et al., 2011; Brotherton et 
al., 2007a). Comme le contrôle postural en position debout sert fréquemment de 
facteur prédictif du risque de chute et de la fonction ambulatoire chez de multiples 
populations dont celle atteinte d’une LM (Saraf et al., 2010; Scivoletto et al., 2008; 
Wirz et al., 2010), il s’avère pertinent d’en comprendre les particularités chez cette 
clientèle afin de mieux orienter les interventions visant à réduire le nombre de chutes 
et à optimiser la fonction en position debout.  
À l’heure actuelle, en dépit de la pertinence, peu d’études portent sur le contrôle 
postural de personnes ayant une LM. Parmi celles-ci, Thigpen et al. (2009) ont 
observé une latence plus importante des réponses posturales à une perturbation 
externe chez huit personnes ayant une LM traumatique par rapport à autant de 
personnes en santé. Lee et al. ont étudié le contrôle postural quasi-statique de 10 
personnes ayant une LM incomplète et de 10 personnes en santé à l’aide du système 
d’évaluation du contrôle postural Tetrax (Lee et al., 2012). L’ensemble des 
évaluations révélait une stabilité diminuée, une plus grande intensité de la fréquence 
des oscillations posturales, une distribution de la mise en charge plus asymétrique et 
un indice de chute plus élevé dans le groupe de personnes ayant une LM. Des 
informations somatosensorielles limitées ou une compensation insuffisante par les 
informations visuelles expliqueraient les altérations du contrôle postural détectées, 
selon les auteurs (Lee et al., 2012). Des évidences indirectes d’une atteinte de 
l’intégration sensorielle nécessaire au contrôle postural émergent d’une étude de Van 
Hedel et al. (2005) qui notent une capacité moindre à éviter un obstacle en marchant 
sur un tapis roulant lorsque la vision est obstruée chez cette clientèle par rapport à 
des individus en santé. Chez des individus présentant une myélopathie cervicale, on 
rapporte aussi  la présence d’une plus grande instabilité lors de la station debout et 
des latences plus importantes des réactions posturales suite à une perturbation en 
comparaison à des personnes en santé (Nardone et al., 2008; Yoshikawa et al., 
2008). Parallèlement, quelques recherches ont porté sur les qualités métrologiques 
de certains outils de mesure clinique du contrôle postural debout tels que l’échelle de 
Berg (Datta et al., 2012; Datta et al., 2009; Wirz et al., 2010), le Activity-based 
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Balance Level Evaluation (Ardolino, 2010; Ardolino et al., 2012) et certaines épreuves 
du Balance Master (Lemay et Nadeau, 2013). Ces études mettent en relief plusieurs 
lacunes dans ces évaluations, tels qu’un effet plafond et une validité prédictive limitée 
du risque de chute. Elles suggèrent également une atteinte générale du contrôle 
postural sans en préciser les caractéristiques.  
En ce qui a trait à l’évaluation de la marche chez les personnes avec LM, elle semble 
être caractérisée par une variabilité accrue des paramètres de marche (longueur, 
largeur et placement des pas) et d’équilibre (marge de stabilité) par rapport aux sujets 
en santé (Day et al., 2012). Des adaptations posturales sont également présentes 
chez ces individus lors de la marche sur tapis roulant. Entre autres, Leroux et al. 
(2006) rapportent une augmentation de la flexion antérieure du tronc et du bassin 
durant la marche sur un plan horizontal ou incliné (Leroux et al., 2006) alors que 
Pepin et al., (2003) constatent des modifications dans l’activité électromyographique 
des muscles des membres inférieurs et de la cinématique du genou par rapport à des 
individus en santé (Pepin et al., 2003). L’ensemble de ces observations suggèrent 
une altération du contrôle postural lors des activités locomotrices usuelles et justifient 
des études visant à mieux comprendre les atteintes de cette clientèle afin de guider la 
réadaptation. 
Jusqu’à présent, les interventions visant à améliorer principalement ou en parallèle le 
contrôle postural debout des personnes ayant une lésion à la moelle épinière (LM) 
ont fait l’objet de quelques études. Ces interventions sont composées d’exercices 
réalisés sur une plateforme de force avec une tâche affichée sur un écran (Sayenko 
et al., 2010; Tamburella et al., 2013) ou d’exercices généraux conventionnels de 
physiothérapie (Alexeeva et al., 2011; Fritz et al., 2011; Harkema et al., 2011). Dans 
cette dernière étude, les exercices ciblant le contrôle postural ne sont pas 
suffisamment décrits pour répliquer la méthodologie. Même si toutes ces études ne 
comprennent pas toutes un groupe contrôle, elles montrent néanmoins une 
amélioration du contrôle postural suivant l’entraînement, quel qu’il soit. Des 
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connaissances supplémentaires sur le contrôle postural debout permettraient de 
préciser comment en optimiser les paramètres. 
En somme, les caractéristiques du contrôle postural debout suite à une LM ne sont 
que partiellement exposées et ne suffisent pas à formuler des recommandations 
quand aux évaluations et interventions à privilégier. Parmi les études répertoriées 
précédemment, seulement trois ont tenté de caractériser le contrôle postural 
d’individus ayant une LM traumatique à partir d’évaluations quantifiant des 
paramètres biomécaniques (Day et al., 2012; Lee et al., 2012; Thigpen et al., 2009).  
En comptant la présente introduction, cette thèse comprend sept (7) chapitres dédiés 
successivement à la recension des écrits nécessaires à la compréhension de cet 
ouvrage (cf. Chapitre 2), à la description des objectifs généraux et spécifiques ainsi 
que la formulation des hypothèses qui en découlent (cf. Chapitre 3), à la présentation 
de la méthodologie complémentaire à celle décrite dans les articles scientifiques (cf. 
Chapitre 4), aux résultats de quatre (4) articles (cf. Chapitre 5), à la discussion 
générale portant sur l’ensemble des résultats de la thèse (cf. Chapitre 6) et à la 
conclusion (cf. Chapitre 7). Des quatre (4) manuscrits inclus dans la section résultat, 
trois (3) sont maintenant publiés dans une revue avec comité de pairs et le dernier a 
été soumis pour publication et est présentement en révision. En parallèle, 5 abrégés 
ont été présentés dans des congrès sur les scènes provinciale, nationale et 
internationale en lien avec les résultats de ce projet d’études doctorales. Des 
exemples sont présentés aux annexes III et IV. 
 
CHAPITRE 2: RECENSION DES ÉCRITS 
2.1 Lésion médullaire 
2.1.1 Incidence, prévalence et coûts associés  
Au pays, l’incidence annuelle des lésions à la moelle épinière se situe entre 35 et 53 
cas par million, ce qui représente environ 4300 nouveaux cas par année (Farry et 
Baxter, 2010; Noonan et al., 2012; Pickett et al., 2006; Pickett et al., 2003; 
Pirouzmand, 2010). L’âge moyen des personnes victime de ces lésions se situe à 35 
ans, les hommes étant plus affectés par ce type de blessure que les femmes dans 
une proportion allant de 3 à 5 pour un (Dryden et al., 2003; Guilcher et al., 2010; 
Pickett et al., 2006; Wyndaele et Wyndaele, 2006). Les lésions médullaires entraînent 
des coûts annuels élevés en soins de santé que l’on estime à 2,67 milliards au 
Canada et de 4 à 9,7 milliards de dollars aux États-Unis (Ackery et al., 2004; Krueger 
et al., 2013; Sekhon et Fehlings, 2001). La LM se retrouve ainsi au second rang des 
conditions médicales les plus dispendieuses à traiter (Winslow et al., 2002). De ce 
point de vue, toute amélioration dans les interventions prodiguées à ce groupe est 
susceptible de se traduire par une diminution des coûts de santé. 
2.1.2 Classification des lésions médullaires 
2.1.2.1 Lésions traumatiques et non traumatiques 
Une lésion médullaire se produit lorsque l’intégrité de sa structure est altérée. Cette 
altération peut être de deux natures, soit traumatique ou non traumatique. Une lésion 
traumatique se produit suite à un impact physique externe, les accidents de la route 
(55%) et les chutes (18%) formant les deux causes les plus fréquentes (Dryden et al., 
2003; Farry et Baxter, 2010). La LM non-traumatique, souvent dénommée 
myélopathie, résulte d’une condition médicale affectant la moelle telle qu’une 
infection, une maladie ou une tumeur (Farry et Baxter, 2010). On estime que jusqu’à 
51% des lésions médullaires seraient d’origine traumatique au Canada (Farry et 
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Baxter, 2010; Noonan et al., 2012). À noter que comme la population étudiée dans 
cette thèse est celle ayant une LM traumatique, la recension des écrits se 
concentrera particulièrement sur ce type de lésion. Cependant, comme la littérature 
portant sur l’équilibre debout des personnes ayant une LM traumatique est encore 
peu étayée, des compléments d’informations provenant de la clientèle myélopathique 
(lésion non-traumatique) seront présentés pour mieux supporter le propos. 
2.1.2.2 Lésions complètes et incomplètes 
Les lésions médullaires se définissent également selon le degré de sévérité de la 
lésion. D’emblée, on distingue deux sortes de lésions, soit les lésions complètes et 
incomplètes. Cette division se base sur l’évaluation des fonctions sensitives et 
motrices au 4ème et 5ème segments sacrés, soit les niveaux médullaires les plus 
caudaux. La perception de sensation au niveau de l’anus et la préservation de la 
contraction sphinctérienne à ce niveau définissent une lésion incomplète. Les lésions 
incomplètes se subdivisent en cinq (5) catégories selon le degré de préservation de 
la motricité et de la sensibilité aux 10 myotomes et 28 dermatomes spécifiques à 
l’évaluation ASIA (American Spinal Cord Injury) (Figure 2.1, Tableau 2.1) (Marino et 
al., 2003; Marino et al., 2008). Il est rapporté que la proportion de lésions incomplètes 
irait de 47,9 à 60% (Farry et Baxter, 2010; Noonan et al., 2012; Wyndaele et 
Wyndaele, 2006). 
2.1.2.3 Paraplégie et tétraplégie 
Les conséquences d’une LM se regroupent également en deux présentations 
cliniques. La tétraplégie regroupe les lésions affectant la fonction des membres 
supérieurs, du tronc, des membres inférieurs et des organes pelviens (Farry et 
Baxter, 2010). La paraplégie exclut quant elle les atteintes au niveau des membres 
supérieurs, ce qui se produit lorsque la LM est caudale au niveau médullaire D1 
puisque l’ensemble des nerfs destinés aux membres supérieurs émergent au-dessus 
de ce niveau (Farry et Baxter, 2010; Somers, 2001). La distinction entre ces deux 
présentations cliniques provient également de l’évaluation sensitive et motrice ASIA 
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(Figure 2.1). Il est estimé qu’environ 56% des lésions médullaires entraîne une 
paraplégie (Noonan et al., 2012).  
 
Figure 2.1 : Évaluation des fonctions sensitives et motrices de l’American 
Spinal Cord Injury Association (ASIA) 
La perception du tact et de la piqûre aux 28 dermatomes identifiés sur la charte et 
la motricité de 10 groupes musculaires des membres supérieurs et inférieurs 
constituent la base de l’évaluation ASIA. La perception de tact et de piqûre au 
niveau S4-S5 de même que la présence d’une contraction anale volontaire 
distingue les lésions incomplètes des complètes. Le tout permet de préciser le 
niveau neurologique, la zone de préservation partielle de même que le niveau de 
sévérité de la LM. Tiré du site web de l’American Spinal Cord Injury Association 
(http://www.asia-spinalinjury.org/elearning/ASIA_ISCOS_high.pdf) 
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2.1.3 Conséquences d’une lésion médullaire 
2.1.3.1 Déficiences physiques 
La moelle épinière est la principale voie nerveuse dans laquelle voyagent les 
informations sensitives et motrices entre le cerveau et la périphérie (Kirshblum et al., 
2011). Toute LM est donc susceptible d’altérer le fonctionnement de ces voies et 
d’entraîner les incapacités décrites ci-dessous. 
 
Tableau 2.1 : Échelle de sévérité de l'American Spinal Cord Injury Association 
(ASIA). 
ASIA Impairment Scale (AIS) 
A Lésion complète: aucune motricité ou sensibilité aux segments S4-S5. 
B Lésion incomplète sensitive: sensibilité préservée sous le niveau 
neurologique et inclus les segments sacrés S4-S5. Aucune motricité sous 
le niveau neurologique ou au segment sacré.  Pas de motricité préservée 
plus de 3 niveaux sous le niveau moteur des deux côtés. 
C Lésion incomplète motrice: Motricité préservée sous le niveau 
neurologique et plus  de la moitié des muscles clés testés sous le niveau 
neurologique unique ont un score < 3/5 
D Lésion incomplète motrice: motricité préservée sous le niveau lésionnel et 
au moins la moitié des muscles clés testés sous le niveau neurologique 
unique ont un score > 3/5 
E Normal: sensibilité et motricité normale à tous les segments alors que la 
personne avait des atteintes précédemment. 
Traduction de l’ASIA Impairment Scale (http://www.asia-
spinalinjury.org/elearning/ASIA_ISCOS_high.pdf) 
 
2.1.3.1 Incapacités fonctionnelles 
Les pertes de force et d’endurance musculaire sont des caractéristiques fréquentes 
suite à une LM (Jacobs et Nash, 2004). Elles affectent les groupes musculaires situés 
sous le niveau de la lésion et sont proportionnelles au niveau et à la sévérité de celle-
ci (Kirshblum et al., 2007). À noter que l’atteinte motrice se répercutera également sur 
les fonctions respiratoires de deux façons différentes. Premièrement, une LM 
supérieure à C4 causera une atteinte dans l’innervation du diaphragme, entraînant la 
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nécessité d’une ventilation mécanique pour certains individus (Sipski et Richards, 
2006). En second lieu, toute atteinte supérieure à D12 entraînera à des degrés divers 
d’atteintes des muscles intercostaux et abdominaux, ce qui limitera les capacités 
inspiratoires et expiratoires et donc la capacité vitale et la force de toux (Sipski et 
Richards, 2006). De ces incapacités découlent un risque plus élevé de complications 
pulmonaires telles que l’atélectasie et la pneumonie suite à une infection respiratoire 
(Somers, 2001). La LM peut finalement venir altérer le contrôle moteur volontaire des 
sphincters vésical et anal externe, limitant la capacité d’éliminer de façon autonome 
(Somers, 2001). 
Le tonus musculaire sous-lésionnel sera également modifié par la LM. L’évaluation 
clinique mettra en lumière une hypotonicité ou divers degrés d’hypertonicité (Adams, 
2008; Adams et Hicks, 2005; Sipski et Richards, 2006). La spasticité s’accompagnera 
d’une hyperréflexie, d’un signe positif de Babinski et de clonus à la cheville ou plus 
rarement au poignet (Adams, 2008; Adams et Hicks, 2005; Benz et al., 2005). 
L’atteinte sensitive est de nature polymodale (Jacobs et Nash, 2004). Une altération 
dans la perception du tact, de la piqûre, de la température, de la vibration et de la 
pression peut se retrouver dans les dermatomes situés sous le niveau de la lésion. 
Cette hypoesthésie ou anesthésie est à l’origine de problèmes secondaires tels que 
les plaies de pression qui constitue l’une des problématiques secondaires les plus 
souvent retrouvées chez cette population (Noreau et al., 2000; Sipski et Richards, 
2006). La proprioception peut également être atteinte dans les membres situés sous 
le niveau de la lésion. 
La LM entraîne également une atteinte des fonctions nerveuses autonomes, le 
système sympathique faisant appel aux niveaux médullaires de D1 à L2 et le système 
parasympathique nécessitant l’apport des segments médullaires de S2 à S4 
(Krassioukov et al., 2012). Les afférences sympathiques aux fonctions 
cardiovasculaires, respiratoires, sudomotrices, thermorégulatrices, vésicales, 
intestinales et sexuelles pourront être altérées et limiteront ces fonctions organiques 
(Inskip et al., 2009; Krassioukov et al., 2012). En conséquence, différentes conditions 
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médicales secondaires peuvent être susceptibles d’apparaître, telles que 
l’hypotension orthostatique, la dysréflexie autonome, les dysfonctions sexuelles ainsi 
que les complications gastrointestinales et urinaires (Krassioukov et al., 2012; 
Somers, 2001). 
Une diminution des amplitudes articulaires aux membres et au rachis est souvent 
constatée à l’évaluation clinique, conséquemment à la stabilisation chirurgicale du 
rachis ou à  l’immobilité suite à l’atteinte motrice des membres (McKinley et al., 
2002). Deux types de douleurs sont fréquemment rapportés suite à une LM. On 
retrouve d’abord des douleurs d’origine nociceptive viscérale et musculosquelettique 
(Finnerup et Baastrup, 2012). Aussi, des douleurs résiduelles provenant de 
l’intervention chirurgicale sont souvent présentes dans les semaines suivant la lésion. 
Une sur-utilisation des membres, pour réaliser les nombreux transferts quotidiens et 
la propulsion du fauteuil roulant manuel par exemple, est susceptible d’entraîner des 
douleurs articulaires et tendineuses (McKinley et al., 2002) chez les personnes 
incapables de marcher. Les douleurs neuropathiques, ressenties au niveau de la 
lésion ou sous ce niveau, peuvent être accompagnées de phénomènes allodyniques 
ou hyperalgésiques (Finnerup et Baastrup, 2012). Enfin, la LM entraîne également de 
nombreuses conditions médicales associées telles que l’ossification hétérotopique, 
l’ostéoporose et les thrombophlébites (Bergman et al., 1997; McKinley et al., 2002; 
Somers, 2001). 
2.1.3.2 Incapacités 
Les incapacités décrites auparavant mènent à des situations de handicaps chez les 
personnes ayant une lésion à la moelle épinière. Parmi celles-ci, nous aborderons 
plus spécifiquement celles liées à l’ambulation et à la station debout. 
2.1.3.2.1    Ambulation 
La sévérité de l’atteinte sensitive et motrice est directement liée aux capacités 
ambulatoires des personnes ayant subi une LM. Ainsi, alors que plus de 80% des 
personnes ayant une LM de type AIS D ont un pronostic favorable quant à leurs 
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capacités ambulatoires un an après la lésion, cette proportion s’établit entre 76 et 
87% pour les lésions de type AIS C. Elle diminue sous les 33% pour les lésions de 
type AIS B et se situe à moins de 8,5% pour les lésions de type AIS A (Scivoletto et 
al., 2009). Plusieurs facteurs cliniques sont directement associés à la performance 
ambulatoire, parmi lesquels on retrouve la force musculaire, le tonus musculaire, la 
coordination musculaire, l’amplitude articulaire, la proprioception, l’équilibre, la 
posture et l’âge de la personne (Barbeau et al., 1999; Barbeau et al., 2006; Scivoletto 
et al., 2008). L’amélioration des capacités ambulatoires est notée comme l’un des 
buts principaux de la réadaptation par les individus ayant une LM (Ditunno et al., 
2008; Kirshblum et al., 2007). 
2.1.3.2.2    Station debout 
Les études prospectives actuelles révèlent qu’entre 54 et 60% des personnes ayant 
une LM de type AIS C ou D  traumatique ou non traumatique indiquent avoir chuté au 
moins une fois dans la période couverte par l’étude (Amatachaya et al., 2011; 
Phonthee et al., 2013). Une autre étude rétrospective rapporte un taux de 75% chez 
des personnes ayant une LM traumatique (Brotherton et al., 2007a). Il est à noter que 
cette statistique est supérieure à celle retrouvée chez les personnes âgées 
(Brotherton et al., 2007a). Les chutes entraînent des conséquences importantes 
telles que des fractures (18% de ceux ayant chuté) ou une réduction de la 
participation sociale (45% de ceux ayant chuté) (Amatachaya et al., 2011; Brotherton 
et al., 2007a). Parmi les facteurs distinguant les personnes ayant chuté des autres, 
on retrouve notamment une peur de chuter plus grande et un niveau fonctionnel plus 
restreint (Brotherton et al., 2007b; Phonthee et al., 2013). En outre, tant les études 
actuelles que les observations cliniques montrent une diminution de l’équilibre debout 
chez cette population, équilibre qui est par ailleurs un des facteurs prédictifs 
principaux des fonctions ambulatoires (Scivoletto et al., 2008). En conséquence, 
même si le pronostic de marche est satisfaisant pour bon nombre d’individus ayant 
subi une LM, les difficultés d’équilibration encourues en position debout méritent 
d’être davantage explorées. La prochaine section s’intéressera au contrôle postural 
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en position debout et inclura les informations retrouvées à ce chapitre pour la 
population ayant subi une LM. 
2.2 Contrôle postural 
2.2.1 Définition du contrôle postural 
L’équilibre se définit en science comme étant le fait, pour plusieurs forces agissant 
simultanément sur un système matériel, de ne modifier en rien son état de repos ou 
de mouvement; l’état d'un système matériel soumis à l'action de forces quelconques, 
lorsque toutes ses parties demeurent au repos (Rey et Robert, 2005). Cependant, le 
terme « contrôle postural » présente une plus grande utilité clinique pour décrire les 
capacités d’équilibration en position assise ou debout, avec ou sans mouvement 
ajouté. Il regroupe les fonctions d’orientation posturale et d’équilibre qui doivent se 
réaliser simultanément pour avoir une station debout optimale (Horak et Macpherson, 
1996). La posture implique une configuration des différents segments corporels 
orientés en fonction du contexte environnemental telle que la référence gravitaire 
(Horak et Macpherson, 1996; Shumway-Cook et Woollacott, 2007). Quant à 
l’équilibre, il résulte du contrôle des forces internes et externes au corps qui 
s’appliquent sur le centre de masse et ce, en fonction de la base de support (Horak et 
Macpherson, 1996; Shumway-Cook et Woollacott, 2007). 
2.2.2 Composantes biomécaniques du contrôle postural 
Le centre de masse (COM) est un équivalent ponctuel à l’ensemble de la masse 
corporelle qui conserve les mêmes propriétés mécaniques (Rose et al., 2006). On 
doit le distinguer du centre de gravité (COG) qui représente la projection verticale du 
COM, le point à travers lequel passe la force gravitationnelle (MacKinnon et Winter, 
1993; Winter, 1995). La position du COM global d’un individu se détermine à partir de 
la sommation spatiale du COM de chacun des segments corporels. L’emplacement 
de ces segments est précisé par une évaluation cinématique et le COM des 
segments est calculé à partir de la prise de mesures sur ces segments et de données 
anthropométriques (Jian et al., 1993; Winter, 1990). 
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Le centre de pression (COP) est la localisation ponctuelle de la force réactive du sol 
(Rose et al., 2006). Il représente une moyenne pondérée des pressions exercées par 
toutes les surfaces en contact avec le sol et est habituellement enregistré à l’aide de 
plateformes de force sur lesquelles se tient l’individu évalué (Winter, 1995). Un 
décalage entre la position du COP et du COM entraîne une accélération de ce 
dernier dans le sens du vecteur COP-COM et proportionnel à celui-ci (Jian et al., 
1993). Les actions du COP viendront donc influencer la position du COM et pourront 
donc contribuer à l’équilibrer (Winter, 1995). 
La base de support (BOS) se définit comme l’aire comprise sous et à l’intérieur des 
appuis au sol (Popovic et al., 2000). Elle est directement liée au centre de pression 
puisqu’on pourrait également définir la base de support comme étant l’ensemble des 
positions potentielles pouvant être prise par le COP (Hof et al., 2005). En position 
debout, la base de support est essentiellement déterminée par la position des pieds, 
un écartement plus important des pieds augmentant la dimension de la base de 
support.  
Les limites de stabilité (LOS) découlent de la base de support et se définissent 
comme étant l’ellipse des positions extremums du COP à l’intérieur de la base de 
support durant une tâche de portée maximale sans qu’il y ait une perte d’équilibre ou 
une modification dans la configuration de la base de support (Popovic et al., 2000). Il 
a été maintes fois démontré que la dimension des limites de stabilité est inférieure 
aux dimensions de la base de support (Duarte et Zatsiorsky, 2002; Holbein-Jenny et 
al., 2007; Popovic et al., 2000). Plus spécifiquement, l’aire couvrant le déplacement 
du COP lors de la station debout quasi-statique occupera environ 0,035% de la base 
de support alors que les limites de stabilité occuperont l’équivalent de 45% de l’aire 
de la base de support (Duarte et Zatsiorsky, 2002)(Figure 2.2). Outre les facteurs 
anthropométriques, la dimension des limites de stabilité variera en fonction de la 
disponibilité des informations visuelles (Duarte et Zatsiorsky, 2002). 
La notion des limites de stabilité recoupe celle du modèle des zones de stabilité de 
Popovic et al (2000). Ceux-ci en ont défini quatre à l’intérieur desquels on risque de 
retrouver le COP. En position statique non perturbée, le COP se retrouvera 99% du 
2-10 
 
temps dans la zone de haute préférence et 1% du temps dans celle de basse 
préférence. Suite à une perturbation, le COP pourrait se retrouver dans la zone 
indésirable, qui se caractérise par un décollement des talons ou des orteils ou dans la 
zone instable qui implique la prise d’un pas pour retrouver la stabilité originelle 
(Popovic et al., 2000). Deux des quatre zones identifiées dépendent donc d’une 
perturbation pour déterminer leur location alors que les limites de stabilité se 
retrouvent à partir de mouvements volontaires maximaux non perturbés. Il n’est donc 
pas possible de déterminer précisément où se trouvent les limites de stabilité parmi 
les quatre zones identifiées par Popovic et al (2000). Il demeure néanmoins qu’elles 
devraient se retrouver soit dans la zone de basse préférence, soit dans la zone 
indésirable, dépendamment de si l’on considère que les limites de stabilité sont 
atteintes avant qu’il y ait mouvement des pieds ou non. 
 
  
Figure 2.2: Base de support, limites de stabilité et aire usuelle des 
déplacements du COP lors de la station debout quasi-statique. 
L’aire des déplacements du COP représente la surface où il se retrouve en 
station debout quasi-statique yeux ouverts et occupe seulement 0.035% de la 
surface de la base de support. Les limites de stabilité occupent une surface bien 
inférieure à celle de la base de support, occupant 45% de la surface de la base 
de support. D’après Duarte et al. 2001. 
Aire des déplacements 
du COP (0.035%)
Aire des limites de 
stabilité (45%)
Aire de la base de 
support (100%)
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2.2.3 Physiologie du contrôle postural 
2.2.3.1 Voies médullaires impliquées 
Les informations sensitives et proprioceptives ascendantes de la moelle épinière 
amènent les informations nécessaires pour préciser la posture, la position du COM et 
du COP ainsi que la configuration de la BOS (Horak et Macpherson, 1996; Winter, 
1995). Il s’en suit que les voies sensitives médullaires transporteront en partie les 
informations permettant de détecter les pertes d’équilibre. 
Les voies motrices médullaires descendantes sont impliquées dans l’activation des 
différentes synergies posturales responsables de prévenir les déséquilibres ou de 
rétablir l’équilibre suite à un déséquilibre. Ainsi, les voies réticulospinales (Lyalka et 
al., 2005; Prentice et Drew, 2001; Schepens et Drew, 2004; Stapley et Drew, 2009), 
vestibulospinales (Lyalka et al., 2005), rubrospinales (Zelenin et al., 2010) et 
corticospinales (Beloozerova et al., 2005; Jacobs et Horak, 2007; MacKinnon et al., 
2007; Petersen et al., 2009; Taube et al., 2006; Yakovenko et Drew, 2009) sont 
reconnues comme jouant un rôle dans l’activation de ces synergies. De même, la 
plupart des voies motrices descendantes de la moelle épinière jouent un rôle 
prépondérant dans la stabilité ambulatoire. Ainsi, les voies réticulospinales et 
vestibulospinales sont particulièrement activées lors de la marche sur une pente 
(Matsuyama et Drew, 2000). Les voies réticulospinales et corticospinales sont 
impliquées lors du franchissement d’obstacles (Prentice et Drew, 2001). La gestion 
de l’équilibre par le placement du pied nécessite l’utilisation de la voie corticospinale 
(Drew et al., 1996). Enfin, la voie corticospinale est associée à la levée du pied lors 
de la phase d’oscillation de la marche des personnes ayant une LM, un pied tombant 
pouvant être un facteur limitant la stabilité lors de l’ambulation (Barthelemy et al., 
2010). 
En somme, une atteinte médullaire est susceptible d’altérer tant la perception 
somatosensorielle à la base de la détermination de la posture et de la détection de 
déséquilibres que la motricité responsable de prévenir une perturbation ou d’en 
corriger les conséquences. Finalement,  puisque les synergies musculaires à la base 
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de ces réactions sont localisées dans la moelle épinière, une lésion de celle-ci est 
susceptible d’altérer le synchronisme (Torres-Oviedo et Ting, 2007). 
2.2.3.2 Sens et équilibre 
Le maintient de la posture et de l’équilibre exige l’utilisation d’informations 
sensorielles. On en retrouve trois sources principales, soit les informations 
somatosensorielles, visuelles et graviceptives (Fitzpatrick et McCloskey, 1994; 
Keshner et al., 2004; Peterka, 2002). 
2.2.3.2.1 Informations somatosensorielles 
Les informations somatosensorielles proviennent d’une multitude de récepteurs 
cutanés, articulaires et musculotendineux. Elles jouent un rôle crucial puisqu’en 
dépend la configuration des différents segments corporels (Horak et Macpherson, 
1996). En effet, elles renseignent sur les propriétés de la surface de support, sur les 
forces et mouvements exercés par le corps sur cette surface et sur l’orientation de la 
jambe par rapport au sol, ce qui permet de donner une approximation convenable de 
la verticale (Horak et Macpherson, 1996; Peterka, 2002). Les capteurs de pression 
situés au niveau de la plante du pied contribueraient également à détecter 
l’orientation de la gravité (Winter, 1995). Les informations somatosensorielles telles 
que la position articulaire, les longueurs et tensions musculaires ainsi que les 
sensations cutanées sont particulièrement activées lors de fréquences d’oscillations 
du corps supérieures à 0.1 Hz (Redfern et al., 2001). Le seuil de perception de ces 
informations est relativement bas, ce qui en fait une des informations prédominantes 
pour maintenir la station debout (Fitzpatrick et McCloskey, 1994; Vaugoyeau et al., 
2008). 
2.2.3.2.2 Informations visuelles 
Les informations visuelles servent à préciser la position de la tête et son mouvement 
relatif par rapport à l’environnement immédiat (Peterka, 2002; Shumway-Cook et 
Woollacott, 2007). Elles renseignent également sur la verticale étant donné que 
plusieurs objets du milieu ambiant sont alignés avec celle-ci (Shumway-Cook et 
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Woollacott, 2007). Deux types d’informations visuelles sont disponibles pour 
l’équilibration, soit les indices visuels statiques et dynamiques. Les indices visuels 
statiques découleraient de la vision fovéale alors que les indices visuels dynamiques 
proviennent de la vision périphérique, particulièrement sensible au glissement rétinien 
provoqué par le mouvement (Amblard et Carblanc, 1980; Amblard et al., 1985; 
Guerraz et Bronstein, 2008; Redfern et al., 2001). Les indices visuels statiques 
contribueraient à la réorientation des segments. Les indices visuels dynamiques 
auraient un rôle plus important dans l’équilibration que les indices visuels statiques, la 
stimulation des récepteurs périphériques entraînant une oscillation du corps plus 
prononcée qu’une stimulation fovéale (Guerraz et Bronstein, 2008; Redfern et al., 
2001). Des informations extra-oculaires pourraient être également impliquées dans le 
contrôle de l’équilibre. On rapporte en effet qu’une stimulation vibratoire appliquée 
aux muscles extra-oculaires provoque une modification de la mise en charge du côté 
stimulé (Guerraz et Bronstein, 2008). La vision serait particulièrement efficace pour 
stabiliser la posture soumise à de faibles oscillations telles que présentes lors de la 
station debout non perturbée, étant sensible aux fréquences d’oscillation du corps 
humain inférieures à 0.1 Hz (Fitzpatrick et McCloskey, 1994; Redfern et al., 2001). 
2.2.3.2.3 Informations graviceptives 
La verticale gravitaire et les accélérations de la tête sont principalement perçues par 
l’appareil vestibulaire. Celui-ci est composé de canaux semi-circulaires et de 
l’otolithe, sensibles respectivement aux accélérations angulaires et linéaires (Horak et 
Macpherson, 1996; Redfern et al., 2001). Les canaux semi-circulaires sont disposés 
orthogonalement les uns par rapport aux autres, ce qui permet de détecter une 
accélération angulaire dans les trois plans. Ils s’activent à des fréquences 
d’oscillations allant approximativement de 0.5 à 1.0 Hz (Redfern et al., 2001). Les 
canaux semi-circulaires perçoivent les oscillations rapides (environ 1°/sec) et ne 
contribueraient donc pas de façon importante au maintien de la station debout non 
perturbée  qui est caractérisée par des fréquences beaucoup plus basses (Fitzpatrick 
et McCloskey, 1994; Horak et Macpherson, 1996; Redfern et al., 2001). L’otolithe 
perçoit l’accélération constante induite par la gravité et les inclinaisons de la tête par 
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rapport à celle-ci en station debout (Horak et Macpherson, 1996; Redfern et al., 
2001). Il s’active à des fréquences d’oscillation inférieures à 0.5 Hz et détecte plus 
particulièrement les mouvements linéaires et l’influence de la gravité en position 
statique. Les informations vestibulaires sont particulièrement nécessaires pour 
l’équilibration lorsque les informations visuelles ou somatosensorielles sont atténuées 
ou absentes (Bacsi et Colebatch, 2005; Fitzpatrick et McCloskey, 1994). D’autres 
organes pourraient posséder des propriétés graviceptives tels que les capteurs de 
pression situés sous la plante du pied, dans les articulations et au niveau des reins 
(Massion, 1998; Massion et al., 2004; Maurer et al., 2006; Mittelstaedt, 1996). 
2.2.3.2.4 Intégration sensorielle 
Pour former une image complète de la position du corps par rapport à 
l’environnement, les trois sources principales d’informations sensorielles doivent être 
mises en commun. En effet, une source d’information unique n’est pas en mesure de 
capter la richesse contextuelle et le contrôle postural pourrait s’en trouver affecté. Par 
exemple, bien que la vision puisse percevoir le mouvement, il est difficile de 
déterminer dans certains contextes si celui-ci est exocentrique (mouvement de 
l’environnement par rapport à soi) ou égocentrique (mouvement de soi par rapport à 
l’environnement) (Shumway-Cook et Woollacott, 2007). Les informations 
somatosensorielles et vestibulaires compléteront les informations visuelles pour 
déterminer de quelle situation il s’agit. Une intégration sensorielle doit donc s’opérer 
pour optimiser les réactions dépendamment du contexte. 
Cependant, toutes les informations sensorielles ne sont pas traitées également. La 
plupart des études indiquent que les personnes adultes utilisent de façon 
préférentielle les informations somatosensorielles pour se stabiliser en position 
debout (Fitzpatrick et McCloskey, 1994; Maurer et al., 2006; Vaugoyeau et al., 2008). 
On rapporte en effet que l’équilibration en station debout dépendrait des informations 
somatosensorielles à 70%, de la vision à 10% et des informations vestibulaires à 
20%, proportions qui pourront s’ajuster selon le contexte (Horak, 2009; Peterka, 
2002). Cependant, des personnes en bonne santé pourraient présenter une 
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priorisation différente dans ces modalités sensorielles (Shumway-Cook et Woollacott, 
2007). De même, certains privilégieraient une même source d’information sensorielle 
de façon inflexible peu importe le contexte, même quand cette source d’information 
est faussée. On parlera alors de dépendance ou de surutilisation sensorielle 
(Shumway-Cook et Woollacott, 2007). On observe ce genre de dépendance 
également chez des populations ayant subi une lésion au système nerveux affectant 
l’une ou l’autre des sources d’informations sensorielles ou encore leur intégration 
(Bonan et al., 2004a; Slaboda et al., 2009; Yelnik et al., 2006). La personne 
surutilisant les informations visuelles sera globalement moins stable en position 
debout lorsque les informations visuelles sont faussées par rapport à une autre 
pouvant compenser en privilégiant les informations somatosensorielles (Golomer et 
al., 1999; Isableu et al., 1997, 1998; Isableu et al., 2010). Elle mènera également à 
une différence dans les stratégies de stabilisation segmentaire, les individus visuo-
dépendant ayant tendance à stabiliser les différents segments corporels en bloc dans 
une variété de contextes plutôt que de laisser un certain mouvement s’opérer entre 
ces segments (Isableu et al., 2003). 
2.2.3.2.5 Informations sensorielles suite à une LM 
Tel que mentionné précédemment, une LM est susceptible d’affecter les informations 
somatosensorielles périphériques. On retrouve également des altérations transitoires 
au niveau des fonctions vestibulaires chez les personnes ayant une LM cervicale en 
phase aiguë (Ribaric-Jankes et al., 2009). Cependant, aucune étude n’a 
spécifiquement évalué l’intégration sensorielle chez la clientèle ayant une LM. Par 
contre, quelques études indiquent la présence d’anomalies potentielles à ce niveau. 
En effet, Van Hedel et al. (2010) rapportent que les personnes ayant une LM sont 
particulièrement dépendantes des informations visuelles pour se stabiliser lors de 
l’ambulation, ce qui pourrait être induit par une diminution de la perception des 
informations somatosensorielles (van Hedel et Dietz, 2010). Une conclusion similaire 
peut être extraite des études portant sur des personnes présentant une myélopathie 
cervicale et présentant davantage de difficulté à se tenir debout yeux fermés que 
yeux ouverts (Findlay et al., 2009), ou encore par rapport à un groupe de personnes 
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en santé bien qu’on n’ait pas calculé le ratio de Romberg comparant les mesures du 
COP prises yeux ouverts et fermés (Yoshikawa et al., 2008). L’atteinte 
somatosensorielle présente chez les personnes ayant une LM peut donc être 
partiellement compensée par les informations visuelles pour maintenir l’équilibre. 
  
2.2.3.3 Stratégies posturales 
2.2.3.3.1 Ajustements posturaux anticipatoires 
La plus fréquente source de déstabilisation du corps provient de ses propres 
mouvements (Winter, 1995). Une flexion de l’épaule, par exemple, déplace le centre 
de masse vers l’avant et produit des moments de force aux articulations sous-
jacentes (Patla et al., 2002). Pour contrecarrer ces perturbations prévisibles, des 
synergies musculaires posturales s’activent au préalable (Huang, 2009; Massion, 
1992; Massion et al., 2004). Ce sont les ajustements posturaux anticipatoires (APA).   
Typiquement activés de 50 à 150 ms avant la contraction musculaire du mouvement 
désiré,  ils s’opposent à la direction attendue du déplacement du COG et stabilisent 
les articulations impliquées (De Wolf et al., 1998; Massion, 1992; Winter, 1995). 
Durant un mouvement volontaire, deux phases des APA doivent être distinguées: la 
phase anticipatoire, qui précède le mouvement, minimise le déséquilibre et les 
altérations posturales, et la phase compensatoire, qui accompagne le mouvement et 
optimise sa vitesse et sa précision (Leonard et al., 2009; Massion, 1992, 1998; 
Massion et al., 1999; Schepens et Drew, 2004). Les APA sont modulés en fonction 
de la tâche demandée (Winter, 1995), du type de commande (De Wolf et al., 1998), 
de la fatigue (Roerdink et al., 2011), des contraintes biomécaniques (Horak et 
Macpherson, 1996; Horak et al., 2009; Patla et al., 2002) et de la pratique (Horak et 
Macpherson, 1996). Elles s’activent tant dans les tâches d’équilibre quasi-statique 
(lever un bras en position debout) que d’équilibre dynamique (marche et son initiation 
(MacKinnon et al., 2007; Prince et al., 1994)). Plusieurs voies médullaires 
descendantes sont impliquées dans l’activation des synergies musculaires utilisées 
en anticipation à une perturbation dont les voies réticulospinales (Prentice et Drew, 
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2001; Schepens et Drew, 2004), vestibulospinales (Horak et al., 2009) et 
corticospinales (MacKinnon et al., 2007; Petersen et al., 2009; Yakovenko et Drew, 
2009). Les APA partagent certaines similarités avec les réponses posturales 
automatiques en ce qui concerne les synergies posturales utilisées (Shumway-Cook 
et Woollacott, 2007) qui seront abordées plus en détail dans la section suivante. 
2.2.3.3.2 Réponses posturales automatiques 
Une réaction rapide est nécessaire dès qu’un segment corporel subit une 
perturbation susceptible de modifier l’équilibre ou l’orientation posturale (Horak et 
Macpherson, 1996). Ce sont les réponses posturales automatiques (RPA) et elles 
visent à corriger la position du centre de masse par rapport à la base de support 
(Horak et Macpherson, 1996; Macpherson et Fung, 1999; Massion, 1992).   
Les perturbations quotidiennes proviennent principalement des variations dans la 
surface de support ou de poussées externes (Kang et Dingwell, 2006). En 
laboratoire, plusieurs sources de perturbations ont été utilisées, telles qu’une 
translation ou une rotation de la surface de support (Oude Nijhuis et al., 2007; Winter, 
1995), un relâchement subit à partir d’une position déséquilibrée (Mackey et 
Robinovitch, 2005) et une poussée externe (Popovic et al., 2000). L’efficacité des 
RPA dépend de la position initiale du centre de masse à l’intérieur de la base de 
support (Pai et Patton, 1997), de la vitesse et la force de la perturbation (Pai et 
Patton, 1997) et des informations sensorielles disponibles (Horak et al., 1997). Elles 
s’améliorent généralement avec la pratique (Horak et al., 1997). Elles s’ajustent en 
fonction du type et de l’endroit d’application de la perturbation (Winter, 1995), des 
attentes et de l’expérience antérieure avec ce type de perturbation (Horak et 
Macpherson, 1996; Horak et Nashner, 1986; Nashner, 2009; Torres-Oviedo et Ting, 
2007).   
Différentes synergies musculaires composent les RPA en fonction de la direction de 
la perturbation mais indépendamment de la configuration de la base de support 
(Torres-Oviedo et Ting, 2010). Selon Torres-Oviedo et al. (2007-2010), suivant des 
perturbations multidirectionnelles en position debout, 92% de la variabilité inter-sujet 
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quant à l’activation musculaire s’explique par 6 synergies musculaires différentes 
regroupant plusieurs muscles des membres inférieurs et du tronc. Elles incluent les 
traditionnelles stratégies de cheville et de hanche. 
Typiquement, une déstabilisation induit une RPA survenant de 70 à 120 ms après la 
perturbation (Horak et Macpherson, 1996). Ces réactions sont plus rapides qu’un 
mouvement volontaire (180-250 ms) mais plus lentes qu’un réflexe d’étirement (40-50 
ms) (Horak, 2009; Horak et al., 1997). Les réflexes de longues-latences, qui sont la 
réaction motrice à une stimulation sensitive transitant par le cortex cérébral et qui ont 
une latence d’environ 60ms, contribuent donc à ces réactions (Macefield, 2009). Les 
synergies musculaires seraient encodées au niveau de la moelle épinière (Torres-
Oviedo et Ting, 2007). Les voies réticulospinales (Lyalka et al., 2005; Stapley et 
Drew, 2009), vestibulospinales (Lyalka et al., 2005), rubrospinales (Zelenin et al., 
2010) et corticospinales (Beloozerova et al., 2005; Jacobs et Horak, 2007; Taube et 
al., 2006) participeraient à la mise en œuvre des RPA.  
Enfin, bien qu’on distingue les APA des RPA, plusieurs situations font appel à ces 
deux composantes. Par exemple, RPA et APA interagissent lors d’une tâche de 
portée antérieure perturbée, garantissant stabilité et précision pour bien exécuter 
cette tâche (Trivedi et al., 2010). 
2.2.3.3.3 Stratégies posturales suite à une LM 
Il a été démontré que les réponses posturales à une perturbation externes sont 
modifiées chez l’adulte ayant une lésion à la moelle épinière. Ainsi, Thigpen et al. 
rapportent que les latences des réponses posturales automatiques chez les 
participants ayant une LM étaient plus importantes que dans le groupe de personnes 
en santé (Thigpen, 2001; Thigpen et al., 2009). De même, on retrouve des latences 
plus importantes chez des personnes atteintes de myélopathie cervicale (Nardone et 
al., 2008). À l’heure actuelle, on ne rapporte aucune étude ayant documenté l’état 
des ajustements posturaux anticipatoires en position debout chez les personnes 
atteintes d’une lésion à la moelle épinière. 
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2.2.4 Contrôle postural debout quasi-statique 
2.2.4.1 Définition et généralités 
La station debout chez l’être humain est accompagnée d’oscillations du corps, 
principalement dans le plan sagittal. Ainsi, des mouvements du COP et du COM sont 
présents même lorsqu’aucun mouvement ou perturbation n’est surimposée (Pai et 
Pai, 2003). En ce sens, il est indiqué de parler de contrôle postural quasi-statique (ou 
« quiet standing » en anglais) au lieu de contrôle postural statique lorsqu’on réfère à 
la station debout non perturbée (Hsiao-Wecksler et al., 2003). Selon Prieto et al. 
(1996), en moyenne, le déplacement maximal du COP est de 13.3±4.27 mm en 
antéro-postérieur et de 8.48±3.89 mm en médio-latéral chez le sujet en santé (Prieto 
et al., 1996). Ces valeurs correspondent à celles rapportées par Hasan et al. (1996) 
qui mentionnent également un déplacement moindre du COM en comparaison avec 
le COP, soit de 10.33±3.90 mm en antéro-postérieur et de 3.97±1.92 mm en médio-
latéral (Hasan et al., 1996). Une augmentation des oscillations du COM et du COP 
est observée chez les personnes présentant un trouble de l’équilibre ou lors d’une 
modification des apports sensoriels et des dimensions de la base de support (Hasan 
et al., 1996; Prieto et al., 1996). Les auteurs s’entendent sur le fait que l’équilibre 
quasi-statique en position debout peut être modélisé en considérant le corps comme  
un pendule inversé pivotant autour des chevilles (Winter, 1995).  
2.2.4.2 Évaluation du contrôle postural debout quasi-statique 
Plusieurs auteurs se sont intéressés à l’évaluation du contrôle postural en position 
debout. Parmi ceux-ci, Prieto et al. (1996) ont répertorié 36 paramètres différents du 
COP regroupés en 2 domaines, soit les mesures temporelles et fréquentielles.  Une 
étude subséquente de Rocchi et al., en 2004, a identifié quatre paramètres pour 
caractériser le trajet du COP : la dimension de ce trajet, la direction principale des 
oscillations ainsi que la forme et la largeur de bande du graphique de sa puissance 
de densité spectrale. D’autres analyses basées sur des modèles mathématiques 
complexes existent pour caractériser les déplacements du COP mais elles ne seront 
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toutefois pas décrites dans cette thèse (Collins et De Luca, 1993; Peterka, 2003; 
Raymakers et al., 2005; Yu et al., 2008).  
L’évaluation du contrôle postural peut également se faire en mettant en relation le 
COP et le COM. Entre autres, la distance moyenne entre le COP et la projection 
verticale au sol du COM de même que la variabilité de cette mesure ont été utilisées 
pour quantifier l’équilibre en position debout (Corriveau et al., 2004; Masani et al., 
2007; Yu et al., 2008). La différence entre les deux paramètres est reliée à 
l’accélération du COM, laquelle constitue un autre paramètre qu’on doit considérer 
pour comprendre les capacités d’équilibration quasi-statique en position debout (Yu 
et al., 2008). 
2.2.4.3 Contrôle postural debout quasi-statique et LM 
Deux études rapportent les capacités d’équilibration des personnes ayant une LM en 
position quasi-statique. Dans la première étude, Lemay et al. (2012) ont utilisé le 
Balance Master® pour quantifier l’équilibre quasi-statique. Le Balance Master® est un 
appareil composé de plateformes de force et d’un écran qui affiche une rétroaction 
sur la tâche effectuée. L’appareil localise le centre de gravité (COG) à partir des 
données des plateformes, de mesures anthropométriques et de données normatives 
sur la position du COG et les limites de stabilité pour ensuite calculer divers 
paramètres du COG quantifiant la performance. Les résultats sont ensuite comparés 
à la normale, des données normatives étant disponibles pour chacun des tests. Le 
contrôle postural des individus ayant une LM montrent des oscillations occupant un 
plus haut pourcentage des limites de stabilité (0.89 vs 0.24%) à comparer aux 
normes lorsqu’ils se tiennent debout yeux fermés par rapport à yeux ouverts (Lemay 
et Nadeau, 2013). Ces résultats sont appuyés par ceux de Lee et al. (2012) qui ont 
évalué l’équilibre quasi-statique avec le Tetrax®, un appareil également composé de 
plateformes de force et d’une rétroaction visuelle. Ces auteurs ont montré que les 
personnes ayant une LM qui maintiennent la position debout yeux ouverts et fermés 
sur une surface ferme, sur un coussin ou avec la tête dans différentes positions 
(rotation droite, gauche, flexion ou extension) ont une diminution significative de 
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l’équilibre debout par comparaison aux personnes en santé pour la majorité des 
mesures prises (indice de stabilité, indice de distribution du poids, transformation de 
Fourier, indice de chute) (Lee et al., 2012). 
En plus de ces deux études chez les personnes avec LM traumatique, deux autres 
concernent les capacités d’équilibration quasi-statique chez des personnes 
présentant une myélopathie cervicale. Dans l’étude de Nardone et al. (2008), les 
personnes ayant une myélopathie suite à une spondylolyse présentaient une 
augmentation des oscillations du COP évalué sur une plateforme de force en station 
debout quasi-statique, yeux ouverts ou fermés, en comparaison à des personnes en 
santé ou porteur d’une spondylolyse sans myélopathie. La seconde étude, portant 
aussi sur des personnes ayant une myélopathie cervicale, révélait que les mesures 
d’oscillations obtenues sur un stabilomètre (mesure de l’aire de déplacement du 
COP, qui quantifie les oscillations du COP, ainsi que la mesure de la longueur du 
COP sur son aire de déplacement, représentant le contrôle proprioceptif de la station 
debout (Ishizaki et al., 2002)) étaient de plus grandes amplitudes, témoignant une 
réduction de l’équilibre quasi-statique chez ces participants (Yoshikawa et al., 2008). 
Malgré le nombre restreint d’études, il ressort qu’une LM s’accompagne d’une 
diminution du contrôle postural en position debout. 
2.2.5 Contrôle postural debout dynamique 
2.2.5.1 Définition et généralités 
À partir du moment où une personne est en mouvement, que ce soit en l’initiant 
volontairement ou suite à une perturbation externe, les conditions nécessaires pour 
maintenir la stabilité diffèrent grandement de celles prévalant lors de la station debout 
quasi-statique. En effet, le système nerveux central doit alors tenir compte de la 
vélocité du COM et non seulement de sa position par rapport à la base de support 
(Pai et Pai, 2003; Pai et Patton, 1997). Ainsi un COM positionné au-dessus de la 
base de support pourrait tout de même être en état d’instabilité si sa vitesse 
horizontale est supérieure à un certain seuil qui obligerait la personne à 
éventuellement apporter une correction pour éviter qu’un déséquilibre ne survienne. 
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L’inclusion de ce paramètre à un modèle prédictif du risque de chute parvient 
d’ailleurs à des prédictions plus justes lors de tâches accompagnées d’une 
perturbation volontaire ou involontaire (Pai et Pai, 2003). En outre, des tâches 
dynamiques telles que la marche peuvent difficilement être analysées à partir de la 
seule position du COM au-dessus de la base de support puisque le COM s’y trouve 
rarement durant le cycle de marche sans que cela soit incompatible avec la stabilité. 
Par ailleurs, plusieurs études démontrent le peu de lien entre la performance lors de 
la station debout quasi-statique et des tâches plus dynamiques, ce qui confirme le 
besoin d’adopter d’autres méthodologies pour évaluer l’équilibre dynamique (Kang et 
Dingwell, 2006; Karimi et Solomonidis, 2011; Liston et Brouwer, 1996; Shimada et al., 
2003). La prochaine section décrira la dynamique du COM et du COP lors de la 
marche et lors des arrêts et départs de la marche. Puis, les méthodes d’évaluation 
disponibles pour caractériser l’équilibration lors de ces tâches seront abordées. 
2.2.5.2 Contrôle postural durant la marche 
Durant la marche, le COM se déplace dans la direction de progression en suivant une 
trajectoire sinusoïdale verticale et horizontale (Orendurff et al., 2004; Perry et 
Burnfield, 2010; Rose et al., 2006). Il atteint sa position maximale latérale (Figure 2.3) 
et verticale durant la phase d’appui unipodal de chaque côté, soit à environ 30% et 
80% du cycle de marche. Le COM atteint sa position la plus médiale et minimale 
verticalement au même moment, soit durant les phases de double appui et plus 
précisément au début (0%) et à la fin (100%) du cycle de marche (Orendurff et al., 
2004). 
L’amplitude de déplacement en latéral et en vertical varie en fonction de la vitesse de 
marche adoptée. Une vitesse lente tend à augmenter le déplacement latéral et à 
diminuer le déplacement vertical, alors qu’une vitesse naturelle ou plus rapide accroît 
le déplacement vertical et minimise le déplacement latéral (Orendurff et al., 2004). 
Pour une vitesse de marche naturelle, on rapporte un déplacement maximal du COM 
de gauche à droite d’environ 4 cm et de 5 cm de haut en bas (MacKinnon et Winter, 
1993; Orendurff et al., 2004). À sa position maximale en latéral, la projection du COM 
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passe le long de la marge médiale du pied en appui sans jamais se positionner au-
dessus de la base de support. La projection du COM sera au-dessus de la base de 
support  seulement durant les phases de double appui (Figure 2.3) (MacKinnon et 
Winter, 1993; Winter, 1991). 
Durant la phase de support, le COP sous un pied se déplace principalement en 
antéropostérieur du talon vers les orteils. On observe aussi une légère composante 
médiolatérale allant du talon latéral vers le gros orteil en médial (Richards, 2008; 
Whittle, 2007). Tel que mentionné précédemment, le COM passe le long de la marge 
médiale du pied. La position maximale du COP en latéral excède donc toujours celle 
du COM,  permettant éventuellement de recentrer ce dernier. 
Le positionnement adéquat du pied, et donc du COP, est le principal mécanisme 
permettant de contrôler le COM dans le plan frontal (MacKinnon et Winter, 1993). 
Durant la phase d’appui, la position latérale et postérieure du COP par rapport au 
COM accélère ce dernier en médial et vers l’avant. Une décélération du COM se 
produit lors de la phase de double appui alors que le COP passe d’une position 
postérieure à antérieure par rapport au COM (MacKinnon et Winter, 1993). La largeur 
des pas influence l’accélération horizontale du COM, une position écartée des pieds 
l’accélérant davantage qu’une position rapprochée. 
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Figure 2.3: Trajectoire du COM et du COP durant la marche 
La ligne rouge en pointillé correspond au COM global du corps alors que le trait 
plein en vert correspond au COP sous le pied en appui. (d) et (g) réfèrent au pied 
droit et gauche, respectivement. Au contact du talon (d), le COM est en arrière du 
pied (d) en appui. Le COM passe en médial du pied (d) en appui et accélérera 
vers la position future du pied (g) opposé. Une oscillation de haut en bas du COM 
se produit également durant un cycle. La position la plus élevée coïncide avec la 
phase d’appui unipodal et la plus basse avec la phase de double appui. D’après 
Winter et al. 1991. 
 
2.2.5.3 Contrôle postural durant les arrêts et départs 
L’initiation de la marche se définit comme la transition de la station debout vers la 
marche (Richards, 2008). Elle pose donc un défi au contrôle de l’équilibre à cause de 
ce passage d’une stabilité posturale relative vers une certaine instabilité (Halliday et 
al., 1998). Elle est le processus mécanique et neurologique par lequel, suite au 
relâchement des fléchisseurs plantaires, le COP s’écarte du COM en postérieur, ce 
qui amènera le corps vers l’avant (Halliday et al., 1998; Martin et al., 2002; Richards, 
2008; Viton et al., 2000). On peut diviser l’initiation de la marche en deux phases 
Contact du talon (d)
Décollementdes orteils (d)
Contact du talon (g)
Décollement des orteils (g)
Contact du talon (d)
COM
COP
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principales, soit une phase préparatoire ou posturale et une phase ambulatoire 
(Fiolkowski et al., 2002; Mickelborough et al., 2004; Remelius et al., 2008; Viton et al., 
2000). Une description des mouvements du COM et du COP suivra pour chacune de 
ces phases (Figure 2.4). Pour des fins de clarification, le pied oscillant est celui 
initiant le premier pas alors que le pied support est celui effectuant la première phase 
d’appui unipodal. L’analyse de cette tâche s’arrêtera dès que le pied support 
entamera sa phase d’oscillation. 
La marche s’initie à partir de la station debout durant laquelle le COP se positionne 
de part et d’autre du COM afin de le garder dans une position relativement constante 
(Winter et al., 2003). L’initiation de la marche est divisée en deux étapes, soit le 
relâchement, et le délestage. Durant l’étape de relâchement, le COP se déplace vers 
l’arrière du pied support (Halliday et al., 1998; Malouin et Richards, 2000; Mann et al., 
1979; Winter, 1995). Ce positionnement du COP est accompagné d’un déplacement 
antérolatéral du COM vers le pied support. Le COM amorce alors son mouvement 
sinusoïdal caractéristique de la marche (Jian et al., 1993). Durant l’étape de 
délestage, le COP et le COM se déplacent latéralement vers le pied en support, en 
préparation pour la phase ambulatoire (Halliday et al., 1998; Remelius et al., 2008; 
Winter, 1995). Il s’en suit donc un relâchement des forces d’appui sur le talon 
oscillant, permettant le soulèvement du pied (Halliday et al., 1998; Remelius et al., 
2008). 
Avant que le talon du côté oscillant ne touche le sol, la trajectoire du COM adopte le 
comportement observé lors de la marche (Jian et al., 1993). Il est à noter que 
l’amplitude de déplacement latéral du COM est toujours inférieure à celle du COP 
durant l’initiation de la marche de sorte que la stabilité puisse être maintenue (Jian et 
al., 1993). 
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Figure 2.4: Trajectoire du COM et du COP durant l'initiation de la marche 
La ligne en rouge en pointillé illustre le trajet de COM alors que la ligne verte 
représente celui du COP. Le cercle noir indique la position du COM et du COP au 
départ. Le sujet se déplace vers la droite du graphique et le pied droit est le 
premier à initier l’oscillation. Le trait bleu indique le vecteur d’accélération COM-
COP. Celui-ci détermine la direction de l’accélération que subit le COM, soit allant 
du COP vers le COM. CT : contact du talon, DO : décollement des orteils, DT : 
décollement du talon, Max COP : position maximale du COP en postérolatéral. 
D’après Mickelborough et al., 2004 
 
L’arrêt de la marche comprend une période transitoire pendant laquelle le corps  
décélère jusqu’à l’arrêt complet. L’arrêt de la marche est caractérisée par trois  
éléments: une décélération du COM, un placement des pieds pour établir la base de 
support finale et un contrôle du COM à l’intérieur des limites de cette base de support 
pour assurer la stabilité (Oates, 2007). La décélération subite du COM s’accomplit 
principalement par le positionnement des pieds, un pas trop court pouvant limiter la 
capacité à freiner le COM à l’endroit voulu (Sparrow et Tirosh, 2005). Oates et al., 
(2005) ont identifié trois facteurs qui influencent la position du COM lors de l’arrêt de 
la marche: 1) la longueur du pas d’arrêt qui affecte la décélération; 2) un changement 
de la cinématique sagittale des membres inférieurs qui influence la position verticale 
du COM et modifie la capacité à l’accélérer ou à le décélérer; et 3) l’excursion du 
COP à l’intérieur de la base de support (Oates et al., 2005). 
Le tracé du COP lors de l’arrêt est similaire à celui de l’initiation, étant simplement 
inversé par rapport à ce dernier (Figure 2.5). Avant l’arrêt de la marche, le COM et le 
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COP se comportent tel que décrit précédemment durant la marche. Lors de l’arrêt, le 
COP se déplace antérolatéralement du côté du premier pied qui s’arrête (avant-
dernier pas). Il atteint sa position maximale dans cette direction au milieu de l’appui 
unipodal (Vrieling et al., 2008). Cette phase réduit la vitesse du  COM qui se déplace 
vers l’avant et vers la ligne médiane (Jian et al., 1993). Le COP se dirige alors vers le 
pied opposé (dernier pas) et atteint sa position maximale latérale lors de la phase de 
contact du talon du pied réalisant le dernier pas. Le COM sera ainsi décéléré en 
médial pour se stabiliser entre les pieds. Enfin, le COP viendra rejoindre le COM en 
effectuant une courte correction en postérieur et en médial (Jian et al., 1993; Vrieling 
et al., 2008). Du point de vue du déplacement vertical du COM, tout comme pour la 
marche, il atteindra sa position la plus basse lors de la phase de double appui 
précédent le dernier pas. La position la plus haute du COM est atteinte tout juste 
avant l’arrêt final de la marche (Oates et al., 2005). 
 
 
Figure 2.5: Trajectoire du COM et du COP durant l’arrêt de la marche 
Le trait rouge représente le déplacement du COM alors que le trait vert 
représente celui du COP. Le point noir indique la position finale du COM et du 
COP. COM : Centre de masse, COP : centre de pression. La direction de la 
marche est de la gauche vers la droite. D’après Vrieling et al., 2008 
Dernier pas
Avant-dernier pas
COP
COM
gauche
droite
postérieur antérieur
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2.2.5.4 Évaluation du contrôle postural dynamique 
2.2.5.4.1  Modèles biomécaniques en laboratoire 
Des mesures simples portant sur le COM et le COP sont rapportées comme étant 
indicatrices de l’équilibre dynamique lors de la marche. Parmi celles-ci : l’excursion 
maximale du COM en médiolatéral (Chou et al., 2003), (Kuo et Donelan, 2010; 
O'Connor et Kuo, 2009), la vitesse et l’accélération maximales instantanées du COM 
et du COP normalisées à la grandeur de la personne (Hsue et al., 2009), et l’angle 
d’inclinaison formé par le COM et le COP (Lee et al., 2006). Cet angle est défini par 
une droite allant du COP au COM et par une autre droite verticale passant par le 
COP. L’angle est de 0° si les deux droites se superposent, indiquant une position 
statique. Plus l’angle est grand, plus le COP se décale par rapport au COM et plus la 
condition devient dynamique. Une mesure de l’angle dans les plans sagittal et frontal 
est possible et la mesure de l’angle maximale est soumise à l’analyse. Pour simplifier 
l’évaluation en laboratoire, des résultats similaires peuvent être obtenus en utilisant la 
position de la malléole externe de la cheville plutôt que le COP (Chen et Chou, 2010). 
Le centre de masse extrapolé est une autre mesure du contrôle postural dynamique 
(Hof, 2008). Il tient compte de la vitesse du COM, un élément crucial pour pouvoir 
évaluer la stabilité dans une tâche selon Hof, 2008. Ainsi, si la vitesse appliquée au 
COM est grande, l’équilibre pourrait être compromis même si le COM se situe à 
l’intérieur de la base de support ou des limites de stabilité (Hof et al., 2005; Pai et 
Patton, 1997). Une mesure de la marge de stabilité, définie comme la plus petite 
distance entre le COM extrapolé et la base de support, permet de déterminer à quel 
point la personne est en état d’équilibre (Hof et al., 2005). Une grande marge de 
stabilité est indicatrice d’une plus grande stabilité (Hof et al., 2005). 
D’autres mesures reliées aux caractéristiques de placement du pied peuvent 
également être utilisées pour caractériser le contrôle postural lors de la marche. Les 
mesures temporelles, de distance, d’excursion maximale ou de la variabilité dans le 
positionnement du pied en médiolatéral entrent dans cette catégorie (Chou et al., 
2003). Il en est de même pour la variabilité de la largeur et de la longueur du pas 
(Day et al., 2012; Patla et al., 1999). 
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2.2.5.4.2  Modèle des forces stabilisantes et déstabilisantes 
Comme l’équilibre se définit comme l’état d'un système matériel soumis à l'action de 
forces quelconques, il apparaît indiqué de l’évaluer en considérant les forces 
s’exerçant sur le corps à chaque instant. Un modèle évaluant l’équilibre dynamique à 
partir des forces théoriques s’exerçant à chaque instant lors d’une tâche a été 
récemment développé (Duclos et al., 2009). Ce modèle est composé de deux forces, 
soit la force stabilisante et la force déstabilisante. La force stabilisante représente la 
force théorique nécessaire pour stopper le COM et le COP à la limite de la base de 
support à chaque instant de la tâche. Ainsi, plus la force stabilisante est élevée, plus 
une force élevée devra être exercée pour stabiliser la tâche et donc plus celle-ci sera 
considérée comme étant instable. Le calcul de cette force étant notamment basé sur 
la vitesse du COM, la force stabilisante représentera la composante dynamique de 
l’équilibre. La force déstabilisante représente quant à elle la force théorique 
nécessaire pour amener le COM et le COP à la limite de la base de support. Une 
valeur faible de cette force représente une plus grande facilité à déstabiliser la 
personne en amenant le COM et le COP à la limite de la base de support. Cette force 
représente la composante posturale de l’équilibre. Ce modèle évaluant l’équilibre 
dynamique présente plusieurs avantages distincts. Premièrement, il évalue 
simultanément les composantes dynamiques et posturales de l’équilibre, deux 
dimensions fondamentales du contrôle postural décrites par Massion et Horak 
(Horak, 2006; Massion et al., 2004). Ensuite, comme des mesures de forces sont 
extraites, il devient possible de vérifier leur association avec la fonction motrice et les 
efforts requis aux articulations pour assurer l’équilibre. Enfin, ce modèle développé 
par Duclos et al. (2009) tient compte de la modification de la base de support lors 
d’une tâche dynamique telle que la marche où les pieds sont constamment en 
mouvement.  
Ce modèle a été utilisé pour évaluer la marche à vitesse naturelle et maximale chez 
des adultes en santé (Duclos et al., 2009), les transferts en position assise chez des 
personnes avec LM (Gagnon et al., 2012) et des tâches d’équilibre dynamique sur la 
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console Wii Fit (Duclos et al., 2012). Le modèle permet d’identifier les instants les 
plus instables des tâches dynamiques.  
 
 
Figure 2.6: Modèle d’évaluation de l’équilibre dynamique par les forces 
stabilisantes et déstabilisantes 
L’utilisation du modèle d’évaluation de l’équilibre dynamique requiert une 
captation complète de la cinématique et de la cinétique qui identifie la localisation 
du centre de masse (COM) et du centre de pression (COP). La force stabilisante 
est calculée à partir de la masse globale du sujet, de la vitesse du COM et de la 
distance horizontale entre le COP et la base de support dans la direction de la 
vitesse du COM. Elle représente la force théorique nécessaire pour freiner 
l’énergie cinétique du COM aux limites de la base de support. La force 
déstabilisante est calculée à partir de la force de réaction du sol, de la hauteur du 
COM et de la distance horizontale entre le COP et la base de support. Elle 
représente la force théorique nécessaire pour amener le COP à la limite de la 
base de support potentielle. D’après Duclos et al. 2009 et Gagnon et al. 2012. 
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2.2.5.5 Contrôle postural dynamique debout suite à une LM 
Quelques études rapportent une instabilité lors de la marche des personnes blessées 
médullaires (Day et al., 2012; Lee et al., 2011). Cette instabilité se caractérise par 
une plus grande variabilité dans la marge de stabilité et dans le positionnement du 
pied en antéropostérieur et en médiolatéral en comparaison à des personnes en 
santé (Day et al., 2012). La réduction de la vitesse de marche et l’élargissement de la 
largeur du pas sont également considérés comme des adaptations dues au manque 
d’équilibre (Lee et al., 2011). Par ailleurs, plusieurs études rapportent un lien direct 
entre les capacités d’équilibre et la fonction ambulatoire (Lemay et Nadeau, 2009; 
Scivoletto et al., 2008; Wirz et al., 2010). Amatachaya et al. ont observé que 
seulement 56% de leurs participants ayant une LM de type AIS D et autonomes à la 
marche avec ou sans aide technique étaient capables de franchir leur parcours à 
obstacles sans entrer en contact avec les obstacles (Amatachaya et al., 2010). 
Jusqu’à présent aucune étude ne semble avoir abordé l’étude du contrôle postural 
lors des départs et arrêts à la marche chez les personnes avec LM. 
L’évaluation des limites de stabilité sur le Balance Master® chez des personnes 
ayant une LM a été étudiée par Lemay et Nadeau (2012) en utilisant le test décrit à la 
Figure 2.7. Ils ont montré que les distances et le temps moyens sont supérieurs aux 
valeurs normatives de l’appareil et à ceux rapportés par Ondo et al. (2000) dans leur 
groupe contrôle d’individus en santé, ce qui témoigne des difficultés d’équilibre chez 
les personnes ayant une LM pour cette épreuve (Ondo et al., 2000). En outre, Lemay 
et Nadeau (2012) ont aussi montré des associations fortes et significatives entre les 
résultats à ces tests et les scores à l’échelle de Berg, les individus ayant un meilleur 
équilibre performant le mieux sur le test des limites de stabilité. 
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Figure 2.7: Test des limites de stabilité du Balance Master 
Le test consiste à atteindre huit (8) cibles affichées à l’écran et situées 
virtuellement autour de la personne exécutant le test. L’icône représente la 
position en temps réel du centre de gravité (COG). La tâche débute lorsqu’une 
des cibles change de couleur. La personne doit alors amener l’icône de la cible 
centrale vers la cible indiquée le plus directement et rapidement possible en 
transférant son poids sur les plateformes de force. Les cibles sont situées à une 
distance correspondant à 75% des limites de stabilité, ce qui est déterminé à 
l’aide de la taille du sujet et une base de données normatives. Différentes 
mesures de résultats sont proposées telles que la distance totale parcourue par le 
COG et le temps nécessaire pour atteindre la cible, un temps ou une distance 
plus court représentant une meilleure performance. 
 
2.2.6 Évaluation clinique du contrôle postural debout 
Le contrôle postural peut également s’évaluer à l’aide d’échelles cliniques. Celles-ci 
sont généralement composées d’épreuves évaluant tant l’équilibre quasi-statique que 
dynamique. Parmi ces échelles, l’échelle de Berg a été la plus utilisée jusqu’à présent 
dans les études portant sur les personnes ayant une lésion LM. Toutefois, le Balance 
Evaluation Systems test (BESTest) comble certaines lacunes de l’échelle de Berg 
tout en offrant une évaluation plus exhaustive des différents systèmes impliqués dans 
le contrôle de l’équilibre. Ces deux échelles ont été privilégiées dans le présent projet 
d’étude et elles seront décrites dans les sections qui suivent.  
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2.2.6.1  L’échelle de Berg 
L’échelle de Berg a été développée il y a une vingtaine d’années pour permettre 
l’évaluation clinique de l’équilibre, principalement chez les personnes âgées (Berg et 
al., 1995; Berg et al., 1989; Berg et al., 1992a; Berg et al., 1992b). Constituée de 14 
épreuves d’équilibre et possédant une applicabilité élevée, l’échelle de Berg a fait 
l’objet de plusieurs études portant sur ses qualités métrologiques qui sont 
considérées adéquates pour diverses populations présentant des atteintes 
neurologiques telles que les accidents vasculaires cérébraux (AVC) (Blum et Korner-
Bitensky, 2008), la sclérose en plaque (Cattaneo et al., 2006) et la maladie de 
Parkinson (Qutubuddin et al., 2005) (Tableau 2.2). Sa fidélité test-retest, inter et 
intrajuge, sa consistance interne, sa sensibilité au changement de même que sa 
validité sont satisfaisantes (Berg et al., 1995; Blum et Korner-Bitensky, 2008; Bogle 
Thorbahn et Newton, 1996; Juneja et al., 1998; Liston et Brouwer, 1996; Mao et al., 
2002; Tyson et Connell, 2009). L’instrument possède une validité de critère adéquate 
pour la clientèle parkinsonienne (Qutubuddin et al., 2005) et les personnes âgées 
(Berg et al., 1989). Certains considèrent même cette échelle comme une mesure 
étalon de l’équilibre clinique pour valider d’autres évaluations de l’équilibre (Creel et 
al., 2001; Liston et Brouwer, 1996; Tyson et DeSouza, 2004; Tyson et al., 2004). 
 
Tableau 2.2 : Épreuves de l'échelle de Berg 
1. Assis à debout 
2. Station debout sans appui 
3. Station assise sans appui 
4. Debout à assis 
5. Transfert de la chaise au lit 
6. Station debout, yeux clos 
7. Station debout, pieds joints 
8. Portée fonctionnelle antérieure 
9. Ramasser un objet au sol 
10. Se retourner et regarder derrière 
11. Tourner 360° 
12. Pied en alternance sur un tabouret 
13. Station debout en tandem 
14. Station debout unipodale 
D’après Berg et al. 1989  
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L’instrument présente cependant quelques limites importantes. Certaines études 
rapportent un effet plancher ou plafond significatif (Blum et Korner-Bitensky, 2008; 
Chou et al., 2006; Mao et al., 2002). La validité prédictive du risque de chute est 
mitigée (voir Ardolino et al. pour un résumé (Ardolino, 2010)). Le niveau élevé des 
alphas de Cronbach (≥ .92) indique une potentielle redondance dans les épreuves 
(Blum et Korner-Bitensky, 2008; Mao et al., 2002). De même, l’échelle ordinale et le 
nombre d’épreuves pourraient être ajustés à la baisse sans nuire aux qualités 
métrologiques de l’instrument (Chou et al., 2006; Kornetti et al., 2004). Enfin, de 
nouvelles évaluations de l’équilibre plus exhaustives telles que le Balance Evaluation 
Systems Test font ressortir la validité de contenu limitée de l’échelle de Berg, qui 
n’évalue pas de façon satisfaisante l’intégration sensorielle, les réponses posturales 
automatiques et l’équilibre lors de la marche (Horak et al., 2009). 
Quatre études rapportent spécifiquement les qualités métrologiques de l’échelle de 
Berg pour la population ayant une LM. La fidélité interjuge a été trouvée adéquate par 
Wirz et al. (ICC=.95) (Wirz et al., 2010). La validité concurrente a fait l’objet de deux 
études. L’échelle de Berg est fortement associée à des mesures d’incapacités et de 
fonctions telles que le score moteur de l’échelle ASIA, l’échelle de mobilité du Spinal 
Cord Independence Measure (SCIM), le Fall-Efficacy scale, le Walking Index for 
Spinal Cord Injury (WISCI), le Spinal Cord Injury Functional Ambulation Inventory 
(SCI-FAI), la vitesse de marche sur 10m, le test de marche de 2 minutes et le Timed-
up and go (0.62 <rs<0.816; p ≤0.01) (Forrest et al., 2012; Lemay et Nadeau, 2009; 
Wirz et al., 2010). Bien qu’il n’y ait pas de différence significative entre les scores des 
personnes ayant une paraplégie et une tétraplégie, le profil de performance aux 
différentes épreuves n’est pas le même, appuyant la validité de critère de l’instrument 
de mesure (Lemay et Nadeau, 2009). Une exploration de la capacité des différentes 
épreuves de l’échelle de Berg à mesurer les changements obtenus suivant un 
entraînement locomoteur a également été effectuée à l’aide d’une analyse en 
composante principale pour cette même population. Datta et al. (2009) ont constaté 
qu’outre l’épreuve mesurant l’équilibre assis, l’ensemble des épreuves était 
étroitement associé à la première composante, interprétée comme représentative du 
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taux d’améliorations induites par le traitement et expliquant une part importante de la 
variance, soit 48%, témoignant ainsi de la capacité de l’échelle de Berg à détecter 
une amélioration . Dans une étude subséquente, Datta et al. (2009) ont démontré que 
l’échelle de Berg était peu utile chez des personnes ayant une lésion incomplète de la 
moelle épinière lorsqu’ils ne peuvent encore marcher ou lorsqu’ils sont autonomes à 
la marche, considérant le peu d’épreuves destinées à évaluer plus spécifiquement les 
capacités d’équilibration lors de ces stades. 
L’applicabilité et la sensibilité au changement de l’échelle de Berg peuvent être 
potentiellement limitées par un effet plafond présent pour la population ayant une LM. 
En effet, Lemay et Nadeau (2009) ont rapporté que 37.5% des personnes évaluées 
ont obtenu un score maximal sur cette échelle, ce qui excède la valeur de 20% 
perçue comme indiquant un effet plafond significatif par Mao et al. (Lemay et Nadeau, 
2009; Mao et al., 2002). De plus, l’échelle de Berg possède une faible association 
avec le nombre de chutes (rs= -.17; p=.28) observées dans l’année précédant 
l’évaluation (Wirz et al., 2010). À l’heure actuelle, on ne retrouve aucune étude 
portant sur la fidélité test-retest, la consistance interne et la validité prédictive de 
l’échelle de Berg pour la population ayant une LM. Malgré les nombreuses limites 
soulevées, il demeure que cet outil est celui dont les qualités métrologiques sont les 
plus connues et qui est le plus utilisé en clinique et en recherche pour documenter le 
contrôle postural debout des personnes ayant une LM.  
2.2.6.2  Le Balance Evaluation Systems test  (BESTest) et ses versions 
abrégées 
Le Balance Evaluation System Test (BESTest) est une évaluation de l’équilibre 
récemment développée (Horak et al., 2009). Elle pourrait pallier l’effet plafond (Godi 
et al., 2012) et la moins grande représentativité des composantes de l’équilibre de 
l’échelle de Berg. En effet, cette échelle clinique comporte six sections portant sur les 
composantes fondamentales de l’équilibre, soit : les contraintes biomécaniques, la 
perception des limites de stabilité et de la verticale, les ajustements posturaux 
anticipatoires, les réponses posturales aux perturbations externes, l’intégration 
sensorielle et la stabilité durant la marche (Figure 2.8). En tout, l’évaluation comporte 
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36 épreuves réparties dans ces six sections, épreuves notamment tirées 
d’évaluations de l’équilibre reconnues telles que l’échelle de Berg, la portée 
fonctionnelle, le Dynamic Gait Index, le test d’intégration sensorielle et le Timed up 
and go (Horak et al., 2009). Par contre, le temps d’évaluation s’élève à 35 minutes, 
en comparaison à environ 15 minutes pour l’échelle de Berg, ce qui peut constituer 
une limite à son applicabilité en milieu clinique (Horak et al., 2009). Cependant, il est 
également possible de n’évaluer que les sections du BESTest pertinentes pour un 
usager (Horak et al., 2009). Selon les auteurs du BESTest, les résultats aux six 
composantes variant en fonction du type d’atteinte (Horak et al., 2009), l’outil 
identifierait les lacunes d’équilibration spécifiques à différentes clientèles. Par 
exemple, le BESTest pourrait déterminer les problèmes spécifiques d’équilibre d’un 
groupe de patients par rapport à un autre (ex. atteinte neurologique vs atteinte 
orthopédique). Les qualités métrologiques (validité, fidélité et sensibilité au 
changement) du BESTest sont jugées excellentes auprès de populations présentant 
des incapacités différentes (Beauchamp et al., 2012; Duncan et al., 2012; Horak et 
al., 2009; Jacobs et Kasser, 2012; Jones et al., 2009; Leddy et al., 2011a, b; Padgett 
et al., 2012).  
Afin de réduire le temps d’évaluation, deux versions écourtées de l’outil ont été 
développées, soit le mini-BESTest (Franchignoni et al., 2010) et le Brief BESTest 
(Padgett et al., 2012). Le mini-BESTest est constitué de 14 épreuves représentant 4 
des 6 composantes originales (Franchignoni et al., 2010). Ces épreuves ont été 
sélectionnées suite à une analyse de Rasch et une analyse factorielle sur 115 
participants présentants des pathologies neurologiques diverses telles que 
l’hémiparésie, la maladie de Parkinson, des maladies neuromusculaires non 
spécifiées, l’ataxie héréditaire, la sclérose en plaque, les atteintes vestibulaires 
périphériques, les troubles du contrôle postural relié à l’âge mais non spécifiés, le 
traumatisme crânien, l’encéphalopathie diffuse, la myélopathie cervicale et les 
néoplasmes du système nerveux central (Franchignoni et al., 2010). L’ensemble des 
épreuves représenterait le construit d’équilibre dynamique (Franchignoni et al., 2010). 
L’évaluation prend 15 minutes à compléter et possède également des qualités 
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métrologiques adéquates (Bergstrom et al., 2012; Duncan et Earhart, 2013; Duncan 
et al., 2013; Franchignoni et al., 2010; Godi et al., 2012; King et al., 2012; Leddy et 
al., 2011b; Pickett et al., 2012; Tsang et al., 2013). Les études soulignent notamment 
sa capacité à identifier les personnes à risque de chute chez une population atteinte 
de la maladie de Parkinson (Duncan et Earhart, 2012; Duncan et al., 2013; Leddy et 
al., 2011b) quoique cette capacité soit inférieure à l’échelle de Berg pour une clientèle 
ayant subi un AVC (Tsang et al., 2013). Il est à noter que, dans la littérature 
scientifique, seule cette version du BESTest a été utilisée auprès de la clientèle 
blessée médullaire jusqu’à présent (Lemay et al., 2013). 
 
Figure 2.8: Épreuves du Balance Evaluation Systems Test et des versions 
abrégées 
MBT: mini BESTest, BBT: Brief BESTest. Les épreuves inclues dans le mini-
BESTest sont indiquées en bleu alors que celles inclues dans le Brief BESTest 
sont indiquées en rouge. À noter que deux sous-épreuves de l’épreuve 19 sont 
inclues dans le mini-BESTest, soit la station debout yeux ouvert sur surface ferme 
et la station debout yeux fermés sur une surface en mousse. Cette dernière sous-
épreuve est également retenue pour le Brief BESTest. Le choix des épreuves 
pour chacune de ces deux échelles abrégées a été fait à partir d’analyses 
différentes. Le Brief BESTest a été développé de façon à retenir une épreuve 
pour chacune des 6 composantes de l’équilibre, ce qui n’est pas le cas du mini-
BESTest.  
 
MBT BBT Contraintes biomécaniques MBT BBT Contrôle postural réactif
1. Base de support 14. Réponse antérieure
2. Alignement du COM 15. Réponse postérieure
3. Force et amplitude des chevilles 16. Réaction de protection antérieure
4. Force du tronc et des hanches 17. Réaction de protection postérieure
5. Assis au sol à la station debout 18. Réaction de protection latérale
Limites de stabilité/verticalité Orientation sensorielle
6. Portée fonctionnelle assise et verticalité 19. Intégration sensorielle
7. Portée fonctionnelle antérieure 20. Surface inclinée, yeux fermés
8. Portée fonctionnelle latérale
Ajustements posturaux anticipatoires Équilibre à la marche
9. Assis à debout 21. Marche sur surface nivelé
10. Aller sur la pointe des pieds 22. Changement de vitesse de marche
11. Équilibre unipodal 23. Marche avec rotation de la tête
12. Pied en alternance sur un tabouret 24. Marche avec demi-tour
13. Levé du bras en position debout 25. Marche par dessus les obstacles
26. Timed up and go
27. Timed up and go avec une double tâche
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Le Brief BESTest a été développé à partir du constat que le mini-BESTest n’évalue 
que quatre des six composantes fondamentales de l’équilibre originalement incluses 
dans la version complète du BESTest. Utilisant des analyses statistiques basées sur 
la théorie classique de la mesure, elle conserve l’épreuve la plus représentative pour 
chacune des composantes, ce qui réduit le temps de passation à moins de 10 
minutes avec la sélection finale (Padgett et al., 2012). La fidélité et la validité du Brief 
BESTest sont adéquates et l’outil possède également la capacité de distinguer les 
individus parkinsoniens à risque de chute (Duncan et al., 2013). 
2.3 Résumé de la revue de la littérature 
En somme, le contrôle postural debout est une fonction complexe permettant de 
réaliser en toute sécurité des activités dans cette position. Une lésion à la moelle 
épinière, en affectant les afférences sensitives et les efférences motrices, est 
susceptible de modifier le contrôle postural quasi-statique et dynamique en position 
debout qui dépend de ces informations pour s’accomplir de façon satisfaisante. Ceci 
pourrait expliquer le risque de chute plus élevé observé chez cette population. 
Cependant, la littérature actuellement disponible sur le contrôle postural des individus 
ayant une LM est incomplète et ne permet pas de la caractériser exhaustivement. 
Cette thèse vise justement à mieux comprendre les capacités d’équilibration de ces 
individus, ce qui devrait mener à une meilleure compréhension des évaluations et 
interventions à privilégier pour effectuer la réadaptation de cette capacité. 
CHAPITRE 3:  OBJECTIFS ET HYPOTHÈSES 
3.1 Objectifs généraux et hypothèses générales de la thèse 
Encore à l’heure actuelle, on recense peu d’études décrivant le contrôle postural 
debout des personnes ayant une LM traumatique incomplète. Le but de cette thèse 
était d’étudier le contrôle postural lors de diverses tâches réalisées en position 
debout. L’objectif principal était de développer les connaissances en utilisant 
principalement des évaluations en laboratoire afin d’objectiver les caractéristiques du 
contrôle postural et les facteurs qui l’influencent lors de différentes tâches 
fonctionnelles. L’hypothèse générale était que le contrôle postural debout des 
individus ayant une LM était diminué par rapport à celui de personnes en santé, que 
cette diminution du contrôle postural était modulée par le type de tâches (ex. station 
debout quasi-statique vs marche) et que des facteurs biomécaniques pouvaient 
notamment expliquer les différences observées. Cette hypothèse générale est basée 
sur les quelques études recensées portant sur le contrôle postural debout d’individus 
ayant une LM incomplète traumatique et non traumatique ainsi que sur des 
observations cliniques recueillies auprès de cette clientèle. 
3.2 Objectifs spécifiques de la thèse 
Les articles contenus dans cette thèse présentent les objectifs spécifiques. Le 
chapitre portant sur les résultats reprendra ces objectifs de façon plus explicite et 
introduira les hypothèses spécifiques à ceux-ci. Pour ces raisons, ils ne sont pas 
rapportés dans cette section de la thèse afin d’éviter les répétitions. Les objectifs des 
quatre (4) articles de la thèse sont respectivement: 
1) Comparer le contrôle postural quasi-statique en position debout yeux ouverts et 
fermés chez des individus ayant une LM et des individus en santé (cf. Article # 1; 
publié dans Gait and Posture). 
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2) Quantifier le contrôle postural dynamique en position debout chez des individus 
ayant une LM à l’aide du test des limites de stabilité multidirectionnelles (cf. Article 
#2; publié dans Journal of Neuroengineering and Rehabilitation). 
3) Comparer le contrôle postural de personnes ayant une LM à celui d’individus en 
santé durant la phase unipodale de la marche à l’aide du modèle des forces 
stabilisantes et déstabilisantes (cf. Article # 3; resoumis au Journal of 
Electromyography and Kinesiology). 
4) Décrire et comparer les composantes posturales et dynamiques du contrôle 
postural durant les phases de l’initiation et de l’arrêt de la marche chez des 
personnes ayant une LM à l’aide du modèle des forces stabilisantes et 
déstabilisantes (Article # 4; soumis et en révision à Human Movement Science). 
 
 
CHAPITRE 4: MÉTHODOLOGIE 
L’essentiel de la méthodologie utilisée pour réaliser ce projet de recherche est décrit 
dans les publications inclues dans le chapitre suivant portant sur les résultats. 
Cependant, quelques aspects méthodologiques de l’évaluation clinique et en 
laboratoire nécessitent des explications supplémentaires pour clarifier la 
compréhension du projet, ce qui fera l’objet du présent chapitre.  
4.1 Approbations liées à la réalisation du projet 
Le projet a reçu l’approbation du comité d’éthique des établissements du Centre de 
recherche interdisciplinaire en réadaptation du Montréal métropolitain (CRIR). Deux 
formulaires de consentement ont été utilisés pour ce projet, que l’ont retrouvent à 
l’annexe II. En effet, comme certains participants étaient recrutés dans le cadre du 
projet intitulé « Understanding the links between postural control and mobility 
activities », des modifications du formulaire initial étaient nécessaires pour obtenir 
l’accès aux données provenant de cette étude afin de réduire les chevauchements 
entre les évaluations du présent projet de thèse et celles du projet déjà en cours. Le 
comité de la convenance institutionnelle de l’Institut de réadaptation Gingras-Lindsay 
de Montréal a donné son accord quant à la réalisation du projet dans l’établissement. 
4.2 Population à l’étude 
Le projet de recherche portait sur des personnes ayant subi une lésion LM provenant 
de la population interne et externe de l’IRGLM. Vingt-cinq personnes ayant une LM 
médullaire ont été recrutées. Il s’agissait d’un échantillon de convenance de 
participants volontaires à l’étude. En outre, 33 personnes en bonne santé ont été 
évaluées en laboratoire pour fins de comparaison avec les personnes ayant une LM. 
Il s’agissait également d’un échantillon de convenance possédant des 
caractéristiques similaires au groupe de personnes ayant une LM (âge, sexe, 
données anthropométriques). Les personnes participantes devaient par ailleurs 
respecter les critères d’inclusion et d’exclusion décrits dans le tableau 4.1. 
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Tableau 4.1: Critères d’inclusion et d’exclusion pour les participants ayant une 
LM 
Critères d'inclusion Critères d'exclusion 
Adulte avec une LM traumatique de type 
AIS D 
Atteinte de la marche ou de l’équilibre 
antérieure à la LM 
Capacité à se tenir debout 2 minutes sans 
assistance physique, avec ou sans aides 
techniques 
Atteinte neurologique ou 
musculosquelettique, autre qu’associée à 
la LM 
Capacité à marcher 5 mètres sans 
assistance physique, avec ou sans aides 
techniques 
Atteinte du cône médullaire ou de la 
queue de cheval 
Condition médicale stable  
 
4.3 Recrutement des participants 
Les participants ayant une LM ont été recrutés selon la procédure suivante. Les 
physiothérapeutes du programme lésions médullaires de l’IRGLM ont identifié et 
vérifié l’intérêt des personnes admises au programme répondant aux critères 
mentionnés ci-dessus. Parallèlement, le coordonnateur du projet de recherche a 
consulté les archives médicales des cinq dernières années de l’IRGLM de façon à 
retrouver des candidats potentiels rencontrant les critères d’inclusion et d’exclusion. 
Ceux-ci ont été contactés par appel téléphonique pour sonder leur intérêt à participer 
au projet de recherche. En tout, 18 personnes ayant une LM ont été recrutées par 
ces deux méthodes (Code du projet : SN_DE). Ensuite, quatre participants au projet 
intitulé Understanding the links between postural control and mobility activities (Code 
du projet : SN_MO) ont également été approchés pour faire partie de notre étude. 
Dans tous les cas, les personnes intéressées ont été rencontrées par le 
coordonnateur pour être informé sur le projet de recherche et signer le formulaire de 
consentement. Le recrutement s’est étalé de février 2011 à décembre 2012. Enfin, 
pour la partie du projet de recherche portant sur l’équilibre lors de la marche (article 
3), trois participants ayant déjà été évalué à la marche lors du projet 
intitulé Comparaison des stratégies de montée et descente d’un plan incliné versus 
un escalier ont été ajoutés aux analyses (Code du projet : SN_PP). Ces participants 
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ont également été sélectionnés en tenant compte des critères d’inclusion et 
d’exclusion présentés au tableau 4.1 et ont signé un formulaire de consentement du 
projet après avoir reçu des explications sur la nature du projet et l’étendu de leur 
participation. 
Pour ce qui est des sujets en santé, ceux-ci proviennent de trois projets différents qui 
incluaient des tâches correspondantes à celles de notre étude. Les participants au 
projet portant sur l’équilibre quasi-statique (article 1, n=14) et la portée 
multidirectionnelle (article 2, n=16) proviennent du projet intitulé Stabilité 
multidirectionnelle en position assise chez les individus ayant une lésion médullaire: 
De l'évaluation en laboratoire à l'intervention novatrice en réadaptation  (Code du 
projet : DG_EQ). Pour ce qui est du projet portant sur la marche (article 3), 7 
participants provenaient du projet intitulé Comparaison des stratégies de montée et 
descente d’un plan incliné versus un escalier (Code du projet : SN_PP) et 10 du 
projet intitulé La réalité virtuelle grand public pour l'entraînement du contrôle postural: 
les jeux de la WiiMD peuvent-ils être utilisés pour améliorer l'équilibre ? (Code du 
projet : CD_WF). Dans tous les cas, ces participants ont signé un formulaire de 
consentement propre à ces projets après avoir reçu des explications détaillées sur le 
projet et la nature de leur participation. Le tableau 4.2 résume la provenance de tous 
les participants en fonction des différents codes de projet pour chacun des articles. 
Par la suite, le tableau 4.3 rapporte les caractéristiques démographiques et les 
résultats aux évaluations cliniques des participants ayant une LM. Le tableau 4.4 
contient les évaluations en laboratoire effectuées pour ces mêmes participants. Enfin, 
le tableau 4.5 résume les caractéristiques démographiques et les évaluations en 
laboratoire faites par les participants en santé. 
4.4 Procédure 
Les données démographiques et les informations portant sur la condition médicale 
des participants ayant une LM ont été extraites de leur dossier médical (âge, niveau 
et type de lésion, date de la lésion). Les participants ayant une LM et hospitalisés à 
l’IRGLM étaient conviés à une ou plusieurs séances d’évaluation en clinique et en 
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laboratoire selon leur niveau de fatigue et leur disponibilité. Les participants ayant 
une LM et ne résidant plus à l’IRGLM étaient conviés à une séance unique 
d’évaluation. Les différentes évaluations ont été réalisées au département de 
physiothérapie, au centre de recherche et dans le laboratoire de pathokinésiologie 
situé au 4ème étage de l’IRGLM. Des physiothérapeutes expérimentés auprès de la 
clientèle blessée médullaire ont accompli l’évaluation à l’aide d’échelles cliniques 
standardisées. Les évaluations en laboratoire ont été réalisées conjointement par des 
physiothérapeutes et des assistants de recherche ayant une expérience adéquate 
dans ce genre d’expérimentation. 
Tableau 4.2: Provenance des participants selon les publications 
  Nombre de participants 
Type de participants Code du projet Article 1 Article 2 Article 3 Article 4 
LM SN_DE 15 14 10 9 
 SN_MO 0 2 4 3 
 SN_PP 0 0 3 0 
Normaux SN_PP 0 0 7 0 
 DG_EQ 14 16 0 0 
 CD_WF 0 0 10 0 
Total LM 15 16 17 12 
 Normaux 14 16 17 0 
 
Total 29 32 34 12 
LM: Lésion médullaire 
4.4.1 Évaluations cliniques 
Les participants au projet SN_MO n’ont pu être évalués à l’aide du mini BESTest 
pour des raisons logistiques. En effet la quantité d’évaluations cliniques et en 
laboratoire inclues dans ce projet limitait l’ajout de toute évaluation supplémentaire. 
Le mini-BESTest n’était pas inclus parmi les évaluations du projet SN_PP. 
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Tableau 4.3: Données démographiques et évaluations cliniques des participants ayant une LM 
Caractéristiques des participants ayant une lésion médullaire Évaluations cliniques 
Code du 
projet 
No de 
sujet 
Provenance Type de 
lésion 
Âge 
(année) 
Poids 
(kg) 
Taille 
(cm) 
IMC 
(kg/m2) 
Temps post-
lésion (jour) 
Mini BESTest 
(/28) 
BBS 
(/56) 
Vitesse de marche 
naturelle (m/s) 
LEMS 
(/50) 
LESS 
(/64) 
SN_DE 132 H P 25.0 85.0 165.0 31.2 61.0 25 56 1.35 50 41 
SN_DE 150 E T 48.0 88.9 178.0 28.1 399.0 19 55 0.84 45 54 
SN_DE 151 E T 71.0 71.6 164.0 26.6 467.0 13 49 0.59 43 61 
SN_DE 154 E T 67.0 59.5 161.5 22.8 161.0 21 56 1.39 47 64 
SN_DE 157 E T 65.0 79.0 176.0 25.5 467.0 16 50  42 45 
SN_DE 158 E P 65.0 89.5 174.0 29.6 279.0 24 55 1.5 48 64 
SN_DE 173 H P 54.0 79.5 170.0 27.5 79.0 16 56 0.80 48 28 
SN_DE 190 H T 54.0 53.6 158.0 21.5 178.0 15 51 0.53 39 60 
SN_DE 194 H T 20.0 74.7 178.0 23.6 57.0 27 56 1.00 50 52 
SN_DE 197 E T 27.0 105.4 180.5 32.4 448.0 26 56 1.01 49 64 
SN_DE 200 E T 60.0 84.0 170.5 28.9 392.0 9 46 0.73 42 64 
SN_DE 201 E P 58.0 94.3 171.0 32.2 695.0 21 56 1.05 48 58 
SN_DE 203 E P 52.0 105.5 177.5 33.5 590.0 15 50 0.95 41 31 
SN_DE 206 H T 70.0 65.6 167.5 23.4 73.0 17 43 0.95 50 35 
SN_DE 217 E T 56.0 59.7 169.5 20.8 740.0      
SN_DE 218 H P 52.0 67.5 175.0 22.0 106.0 20 53 1.18 45 36 
SN_DE 232 H T 67.0 91.8 173.0 30.7 15.0 17 32 0.59 46 35 
SN_DE 310 H P 22.0 67.5 183.0 20.2 61.0 26 56 1.24 42 48 
SN_MO 262 E T 20.0 80.2 175.5 26.0 231.0  56 1.26 50  
SN_MO 265 E T 71.0 66.6 165.0 24.5 227.0  56 0.96 50  
SN_MO 266 E P 52.0 72.4 173.0 24.2 273.0  56 1.18   
SN_MO 381 E P 26.0 59.5 181.5 21.1 221.0  56 1.35 42  
SN_PP 25 E T 49.0 84.5 172.0 28.6 661.0  56 1.11 49  
SN_PP 28 E P 61.0 70.8 167.0 25.4 43.0  56 1.19 38  
SN_PP 981 E T 63.0 53.0 159.0 21.0 73.0  53 0.96 38  
Moyenne    51.0 76.8 171.4 26.0 279.9 19.2 52.7 1.02 45.3 49.5 
Écart-type    17.2 14.3 6.8 4.1 224.7 5.2 5.7 0.26 4.1 13.4 
H : Hospitalisés, E : Externe, P : Paraplégie, T : Tétraplégie, IMC : Indice de masse corporelle, BBS : Berg Balance Scale, LEMS : Lower extremity motor score. LESS : Lower 
extremity sensory score. Ceci représente la somme des scores au toucher léger et à la piqûre des dermatomes L1 à S3 bilatéralement de l’évaluation ASIA sensitif. Les zones 
vides indiquent les tests qui n’ont pas été effectués pour un individu donné. 
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Tableau 4.4: Évaluations en laboratoire effectuées par les participants ayant une LM 
Caractéristiques des participants ayant une LM Tests du contrôle postural en laboratoire 
Titre du projet No du sujet Provenance Type de lésion Quasi-statique Test des limites de stabilité 
multidirectionnelles 
Marche naturelle Arrêt et 
départ 
SN_DE 132 H P   
  
SN_DE 150 E T     
SN_DE 151 E T     
SN_DE 154 E T     
SN_DE 157 E T     
SN_DE 158 E P     
SN_DE 173 H P   
  
SN_DE 190 H T   
  
SN_DE 194 H T   
  
SN_DE 197 E T     
SN_DE 200 E T     
SN_DE 201 E P     
SN_DE 203 E P     
SN_DE 206 H T   
  
SN_DE 217 E T     
SN_DE 218 H P   
  
SN_DE 232 H T   
  
SN_DE 310 H P   
  
SN_MO 262 E T     
SN_MO 265 E T       
SN_MO 266 E P     
SN_MO 381 E P     
SN_PP 25 E T 
  
 
 
SN_PP 28 E P 
  
 
 
SN_PP 981 E T 
  
 
 
H : Hospitalisés, E : Externe, P : Paraplégie, T : Tétraplégie. Les zones vides indiquent les tests qui n’ont pas été effectués pour un individu donné. 
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Tableau 4.5 : Caractéristiques démographiques et évaluations des personnes en santé 
Caractéristiques des participants en santé Évaluations 
Code du 
projet 
No du 
sujet 
Âge 
(année) 
Poids 
(kg) 
Taille 
(cm) 
IMC 
(Kg/m2) 
Vitesse de 
marche 
naturelle (m /s) 
Quasi-
statique 
Test des limites de 
stabilité 
multidirectionnelle 
Marche 
naturelle 
CD_WF 16 20.0 87.5 182.0 26.4 1.67    
CD_WF 18 80.0 77.0 174.0 25.1 1.46    
CD_WF 20 19.0 71.0 83.0 21.2 1.60    
CD_WF 21 73.0 82.0 160.0 32.0 1.18    
CD_WF 23 68.0 69.5 158.0 27.8 1.30    
CD_WF 24 70.0 95.5 179.0 29.8 1.42    
CD_WF 26 66.0 81.0 158.0 32.4 1.21    
CD_WF 29 64.0 62.0 161.0 23.9 1.65    
CD_WF 37 73.0 78.5 163.0 29.5 1.37    
CD_WF 979 22.0 62.5 167.0 22.4 1.44    
DG_EQ 117 53.5 89.0 174.0 29.4     
DG_EQ 118 23.0 76.9 174.0 25.4     
DG_EQ 129 33.0 74.3 175.0 24.3     
DG_EQ 130 29.0 91.1 166.0 33.1     
DG_EQ 134 54.0 80.0 170.0 27.7     
DG_EQ 135 67.0 70.2 174.0 23.2     
DG_EQ 139 25.1 123.5 181.0 37.7     
DG_EQ 143 60.0 80.9 167.0 29.0     
DG_EQ 144 53.0 73.7 178.0 23.3     
DG_EQ 145 33.0 78.6 178.0 24.8     
DG_EQ 146 38.0 83.6 179.0 26.1     
DG_EQ 149 50.0 65.8 165.0 24.2     
DG_EQ 155 35.0 86.3 181.0 26.3     
DG_EQ 156 37.0 87.5 189.0 24.5     
DG_EQ 167 30.0 94.0 173.0 31.4     
DG_EQ 173 43.0 78.6 168.0 27.8     
SN_PP 19 62.0 58.0 164.0 21.6 1.10    
SN_PP 22 52.0 78.0 172.0 26.4 1.17    
SN_PP 137 53.0 90.2 184.0 26.6 1.40    
SN_PP 138 70.0 71.2 169.0 24.9 1.11    
SN_PP 140 56.0 81.3 175.0 26.5 1.50    
SN_PP 152 50.0 74.0 180.0 22.8 1.38    
SN_PP 978 19.0 50.0 155.0 20.8 1.07    
Moyenne  47.9 78.9 172.0 26.6 1.35     
Écart-type  18.5 13.1 8.6 3.8 0.19   
 
IMC : Indice de masse corporelle. Les zones vides indiquent les tests qui n’ont pas été effectuées pour un individu donné. 
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4.4.1.1 Contrôle postural 
L’évaluation du contrôle postural debout a été évaluée en clinique par le mini 
BESTest (Franchignoni et al., 2010) et l’échelle de Berg (Berg et al., 1989; Berg et 
al., 1992a). Le mini BESTest est un outil clinique composé de 14 épreuves 
regroupées en quatre catégories (ajustements posturaux anticipatoires, contrôle 
postural réactif, orientation sensorielle, équilibre à la marche). Chaque épreuve est 
évaluée sur une échelle ordinale de trois points (0 à 2 points) générant un score total 
allant de 0 à 28. Le score attribué pour chacune des épreuves dépend de la capacité 
à respecter certains critères de temps et/ou de qualité de performance. Les 
participants portaient leurs chaussures et orthèses usuelles durant l’évaluation. 
Aucune aide technique à la marche n’était permise. Une courte pause était accordée 
entre les épreuves selon l’état de fatigue du participant évalué. 
L’échelle de Berg est un outil clinique composé de 14 épreuves ayant une difficulté 
progressive. Chaque épreuve est évaluée sur une échelle ordinale de cinq points (0 à 
4), ce qui génère un score total allant de 0 à 56. Le score attribué pour chacune des 
épreuves dépend de la capacité à respecter certains critères de temps, de distance 
et/ou de qualité de performance. Le score tient également compte de la capacité à 
effectuer la tâche sans assistance ou supervision. Concernant le port de chaussure et 
d’orthèse et l’utilisation d’une aide technique, les mêmes critères que pour le mini 
BESTest ont été utilisés. Une pause était également accordée selon la fatigue du 
participant. Comme certaines épreuves de l’échelle de Berg sont également 
présentes dans le mini BESTest, elles n’étaient exécutées qu’une fois, le score étant 
par la suite attribué selon les critères de l’une et l’autre des évaluations. 
4.4.2 Évaluations en laboratoire 
Les évaluations en laboratoire étaient généralement faites dans l’ordre suivant : 
marche, arrêts et départs, équilibre quasi-statique et test des limites de stabilité. Des 
temps de repos adéquats étaient proposés entre les tâches ou pendant les tests en 
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fonction des besoins du participant pour éviter que la fatigue influence les données 
d’équilibre. 
4.4.2.1 Équilibre quasi-statique et test des limites de stabilité 
multidirectionnelle 
La position des pieds lors de ces deux épreuves a été standardisée à l’aide d’un 
gabarit produisant 10 cm d’écart entre les talons et 20° d’angle d’ouverture (Figure 
4.1). Cette position correspond à celle utilisée dans d’autres publications portant sur 
la station debout quasi-statique chez des personnes en bonne santé (Donker et al., 
2007; Popovic et al., 2000). Pour ce qui est du test des limites de stabilité 
multidirectionnelle, (Figure 4.2), la position des pieds était standardisée de la même 
façon. 
 
 
Figure 4.1: Standardisation de la position des pieds 
Le gabarit était disposé entre les deux plateformes de force. Une fois les pieds 
positionnés en conséquence, le gabarit était retiré pour l’enregistrement des 
épreuves. Les pieds étaient replacés avec ce même gabarit dans le cas d’un 
déplacement des pieds. 
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Figure 4.2: Test des limites de stabilité multidirectionnelle 
Durant le test, la personne se tient debout sur les plateformes de force face à un 
écran présentant une rétroaction visuelle sur la tâche. La tâche est indiquée par 
un corridor aligné dans une des huit directions possibles. La personne doit 
amener son COP, représenté par une étoile, du point de départ au centre de 
l’écran au maximum dans la direction indiquée tout en tentant de garder l’étoile à 
l’intérieur du corridor. La performance est alors caractérisée par le COPmax et le 
COPlength. 
 
4.4.2.2 Évaluation de l’équilibre à la marche, lors des arrêts et départs de la 
marche 
Toutes les personnes admises au projet SN_DE et SN_MO ont complété ces 
évaluations, à l’exception des personnes hospitalisées, le temps requis pour réaliser 
ces tâches et la préparation nécessaire (poses des marqueurs, probage, etc.) étant 
incompatible avec leur horaire et leur endurance. Pour évaluer ces tâches, une 
captation complète des forces et de la cinématique a été réalisée à l’aide de trois 
plateformes instrumentées ainsi qu’un modèle cinématique à 36 marqueurs captés 
par un système d’analyse 3D du mouvement (Optotrak). L’emplacement des 
marqueurs est décrit dans le tableau 4.6. De plus, une sonde a été utilisée pour 
Plateformes 
de force
Rétroaction 
visuelle
Direction indiquée (45°)
*
COP
Point de départ
Longueur du COP 
(COPlength)
Position maximale 
du COP (COPmax)
*
COPmax: Distance entre le point de
départ et la position
maximale du COP.
COPlength: Longueur du trajet du COP
du point de départ jusqu’à la
position maximale du COP.
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localiser l’emplacement de 13 repères anatomiques qui sont décrits dans le tableau 
4.7. Le tout permet de localiser les axes des articulations et la base de support. 
 
Tableau 4.6: Emplacement des marqueurs 
Segment Emplacement des 
marqueurs 
Segment Emplacement des marqueurs 
Pied Face latérale du talon Bras Tête humérale 
 5ème tête du métatarse  Épicondyle latérale 
 Face dorsale du pied  Surface dorsale de l’articulation 
radio-ulnaire inférieure 
    
Jambe Malléole latérale Tronc Angle inférieur de l’omoplate 
 Mi-tibia  Apophyse épineuse de L3 
 Tête du péroné  Apophyse épineuse de C7 
    
Cuisse Condyle fémoral latéral Bassin Crête iliaque postérieure 
 Mi-cuisse antérieure  Épine iliaque postérosupérieure 
 Mi-cuisse postérieure   
 Grand trochanter Tête  Oreille 
 
 
Tableau 4.7: Repères anatomiques sondés 
Segment Repère anatomique  Segment Repère anatomique 
Pied Point milieu du bout du pied 
Point postérieur du talon 
Tête Oreille 
Menton 
Jambe Malléole externe 
Malléole médiale 
Bassin Épine iliaque antérosupérieure 
Crête iliaque 
Cuisse Condyle fémoral médial 
Grand trochanter 
Tronc Portion supérieure de l’acromion 
Apophyse xiphoïde 
Fourchette sternale 
 
Outre la taille et le poids, des mesures anthropométriques comprenant le périmètre et 
la longueur de la tête, du torse, de la main, des avant-bras, du bras, du pied, de la 
cuisse et de la jambe ont été prises pour localiser le centre de masse de ces 
segments et reconstituer un avatar représentatif des propriétés biomécaniques de la 
personne évaluée. 
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4.4.3 Analyse des données 
Les données provenant de l’évaluation de la cinématique et de la cinétique en 
laboratoire ont été traitées par une série de logiciels développés au laboratoire de 
pathokinésiologie de l’IRGLM. Ces logiciels permettaient de calculer les différents 
paramètres du COP décrits par Prieto (Prieto et al., 1996) pour évaluer l’équilibre 
quasi-statique. Le COPmax, le COPlength et le COParea, ont également été extraits pour 
décrire la performance au test des limites de stabilité multidirectionnelles. Les forces 
stabilisantes et déstabilisantes, évaluant l’équilibre dynamique lors de la marche et 
des arrêts et départs selon le modèle développé par Duclos et al. (Duclos et al., 
2009), ont aussi été calculées. 
4.4.4 Analyses statistiques 
Différentes approches statistiques ont été employées pour vérifier les hypothèses à la 
base des quatre articles. Celles-ci ayant été clairement décrites dans ces 
publications, elles ne sont pas présentées dans la présente section. 
 
CHAPITRE 5:  RÉSULTATS 
Les résultats de cette thèse proviennent de quatre articles scientifiques dont trois 
sont publiés et le dernier est en voie d’être publié. Les revues scientifiques avec 
comité de lecture ont été choisies pour leur qualité et l’intérêt qu’elles suscitent 
auprès des chercheurs et professionnels de la santé intéressés à l’analyse 
biomécanique appliquée et pertinente à la réadaptation de clientèles présentant une 
atteinte neurologique. Les résultats de la thèse sont présentés successivement dans 
les revues suivantes. 
1. LEMAY JF, Gagnon D, Duclos C, Grangeon M, Gauthier C, Nadeau S. 
Influence of visual inputs on quasi-static standing postural steadiness in 
individuals with spinal cord injury. Article publié dans la revue Gait and Posture 
2013 Juin;38(2): 357-360. 
2. LEMAY JF, Gagnon D, Nadeau S, Grangeon M, Gauthier C, Duclos C. Center-
of-pressure total trajectory length is a complementary measure to maximum 
excursion to better differentiate multidirectional standing limits of stability 
between individuals with incomplete spinal cord injury and able-bodied 
individuals. Article publié dans la revue Journal of Neuroengineering and 
Rehabilitation 2014 Jan 17; 11(1):8. 
3. LEMAY JF, Duclos C, Gagnon D, Desrosiers E, Nadeau S. Postural and 
dynamic balance while walking in adults with an incomplete spinal cord injury. 
Article resoumis après révision à la revue Journal of Electromyography and 
Kinesiology le 19 mars 2014. 
4. LEMAY JF, Duclos C, Nadeau S, Gagnon D. Balance during gait initiation and 
termination of adults with an incomplete spinal cord injury. Article soumis et en 
révision à Human Movement Science. 
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Ces articles, qui découlent tous du présent projet d’études doctorales, seront 
successivement présentés dans les pages qui suivent. Une description des rôles de 
chacun des auteurs sera exposée au préalable, suivie d’une préface dans laquelle 
seront présentés la problématique, les objectifs principaux et secondaires, de même 
que les hypothèses posées.  
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5.1 Article # 1: Influence of visual inputs on quasi-static standing postural 
steadiness in individuals with spinal cord injury  
Jean-François Lemay, 1,2 MSc, PT; Dany Gagnon, 1,2 PhD, PT; Cyril Duclos, 1,2  PhD, 
PT; Murielle Grangeon M, 1,2 PhD; Gauthier C, 1,2 PT; Nadeau S 1,2 PT, PhD 
1Laboratoire de pathokinésiologie, Centre de recherche interdisciplinaire en 
réadaptation du Montréal métropolitain, Institut de réadaptation Gingras-Lindsay de 
Montréal (IRGLM), Québec, Montréal. 
2École de réadaptation, Université de Montréal, Québec, Canada. 
Article publié dans la revue Gait and Posture 2013 (38), pp. 357-360. 
En tant qu’auteur principal, je confirme mon apport considérable et majoritaire à 
chacune des étapes ayant mené à la rédaction de cet article, ce qui inclut le 
développement du protocole expérimental, la collecte des données, le traitement et 
l’analyse des données, l’interprétation finale des résultats et la rédaction du 
manuscrit. Dr Dany Gagnon, Dr Duclos et Dre Nadeau ont supervisé chacune des 
étapes du projet décrites précédemment. Dre Murielle Grangeon et Cindy Gauthier 
ont particulièrement été impliqué dans la collecte en laboratoire des données 
provenant des participants sains et ont apporté leurs commentaires au manuscrit 
final. 
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5.1.1 Préface 
Maintenir une station debout stable pose un défi aux individus atteints d’une LM 
traumatique incomplète. Les pertes d’équilibre sont fréquentes et une incidence de 
chute élevée (jusqu’à 75%) est rapportée lors de la station debout (Brotherton et al., 
2007a). L’atteinte sensorielle résultant de la LM est susceptible d’expliquer en partie 
l’atteinte du contrôle postural en position debout et elle peut entraîner un changement 
de l’utilisation des informations sensorielles résiduelles (Peterka, 2002). 
Bien que des études portant sur des individus ayant une LM non-traumatique 
(myélopathie) révèlent des difficultés à maintenir la station debout quasi-statique 
(Yoshikawa et al., 2008), à notre connaissance aucune n’a été conduite avec des 
personnes ayant une lésion de type traumatique. L’évaluation du contrôle postural 
dans cette position a permis de déterminer si l’apport des informations visuelles au 
maintien de la position debout est plus important chez cette clientèle en comparaison 
aux sujets en santé. Une étude suggère une contribution plus importante lors de la 
marche chez cette clientèle (van Hedel et al., 2005). Il était par ailleurs intéressant de 
vérifier si les changements au contrôle postural induits par l’absence des informations 
visuelles étaient corrélés avec les résultats à un test clinique du contrôle postural, 
une association significative permettant de prédire l’effet de la vision sur le contrôle 
postural à partir d’une évaluation clinique. 
Cette publication tentait de répondre au premier objectif spécifique de la thèse qui 
était de comparer le contrôle postural quasi-statique en position debout yeux ouverts 
et fermés chez des individus ayant une LM et des individus en santé. L’hypothèse 
était à l’effet que les individus ayant une LM allait présenter une diminution du 
contrôle postural debout, tant yeux ouverts que fermés. 
L’objectif secondaire était de quantifier l’association entre les modifications du 
contrôle postural causées par la vision et les résultats d’une échelle clinique 
d’évaluation du contrôle postural. L’hypothèse était qu’une association significative 
serait identifiée, permettant de prédire l’effet de la vision à partir d’un test clinique 
évaluant le contrôle postural. 
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5.1.2 Abstract 
Postural steadiness while standing is impaired in individuals with spinal cord injury 
(SCI) and could be potentially associated with increased reliance on visual inputs. 
The purpose of this study was to compare individuals with SCI and able-bodied 
participants on their use of visual inputs to maintain standing postural steadiness. 
Another aim was to quantify the association between visual contribution to achieve 
postural steadiness and a clinical balance scale. Individuals with SCI (n=15) and able-
bodied controls (n=14) performed quasi-static stance, with eyes open or closed, on 
force plates for two 45-second trials. Measurements of the centre of pressure (COP) 
included the mean value of the root mean square (RMS), mean COP velocity (MV) 
and COP sway area (SA). Individuals with SCI were also evaluated with the Mini-
Balance Evaluation Systems Test (Mini BESTest), a clinical outcome measure of 
postural steadiness. Individuals with SCI were significantly less stable than able-
bodied controls in both conditions. The Romberg ratios (eyes closed /eyes open) for 
COP MV and SA were significantly higher for individuals with SCI, indicating a higher 
contribution of visual inputs for postural steadiness in that population. Romberg ratios 
for RMS and SA were significantly associated with the Mini-BESTest. This study 
highlights the contribution of visual inputs in individuals with SCI when maintaining 
quasi-static standing posture. 
Keywords: Biomechanics, postural balance, rehabilitation, spinal cord injury, visual 
perception. 
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5.1.3 Introduction: 
Maintaining a steady standing posture is challenging for many individuals with spinal 
cord injury (SCI) who have regained their ability to walk.1,2 Frequent losses of balance 
in addition to the high incidence of falls (up to 75%) reported while standing3,4 clearly 
illustrates this challenge. Therefore, a better understanding of how is regulated 
postural steadiness following SCI is needed. 
Quasi-static postural steadiness, or the maintenance of quiet stance with no intended 
movement5, depends on the integration of somatosensory, visual and vestibular 
inputs.6 Given the somatosensory impairments following a SCI, the contribution of 
visual inputs during standing may be increased in that population compared with a 
healthy population. Individuals with cervical myelopathy have reduced standing 
postural steadiness when their eyes are closed compared to when their eyes are 
open, which has been explained by altered proprioception.7 Similarly, individuals with 
SCI exceedingly rely on visual cues while walking being more prone to hit an obstacle 
when visual inputs are restricted compared to healthy controls.8 Whether or not 
clinical measurements of postural steadiness reflect contribution of visual inputs on 
postural steadiness remains unknown for that population. 
The purpose of this study was to compare quasi-static postural steadiness while 
standing with eyes open and closed between individuals with SCI and healthy 
controls. Moreover, for individuals with SCI, this study aimed to quantify the 
association between the contribution of visual inputs to achieve standing postural 
steadiness and a clinical balance scale. 
5.1.4 Methods: 
Fifteen individuals with an incomplete traumatic SCI (ASIA impairment scale=D) (age: 
52.7± 17.0 years; height: 171.0±0.07 cm; weight: 78.8±16.1 kg; time since SCI: 
305.2±213.8 days) and 14 healthy controls (age: 40.2 ± 13.8 years; height: 
174.0±0.06 cm; weight: 79.9±7.7 kg) walking independently with or without assistive 
devices participated in the study after giving written informed consent. Individuals with 
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other associated neurological disorders or previous walking or balance difficulties 
were excluded from this study. 
During a laboratory assessment, participants stood on two AMTI force plates 
(Advanced Mechanical Technology, Inc., Newton, MA), with their feet in a 
standardized position (heels separated by 10 cm; feet abducted 20°) and their arms 
alongside their trunk during two 45-second trials with their eyes open (EO) and closed 
(EC). Reaction forces were recorded at a sampling frequency of 1200 Hz. The 
resultant centre of pressure (COP) time series, computed from the tri-axial 
components of the combined reaction forces, was low-pass filtered (5 Hz) and down-
sampled (600 Hz) before analysis. 
The mean values of the root mean square distance (RMS; mm), the mean COP 
velocity (MV; mm/s), and the COP sway area (SA; mm2/s) were chosen based on 
previous reports.9,10 Romberg ratios (EC/EO performances) for all three COP 
measures were also computed to quantify the influence of visual inputs on postural 
steadiness. For individuals with SCI, standing balance was also assessed with the 
Mini-BESTest.11 This 14-item clinical balance scale is a shortened version of the 
Balance Evaluation Systems test (BESTest) reflecting the unidimensional construct of 
“dynamic balance”.11,12 
Between-condition comparisons (EO vs. EC) were analysed with Wilcoxon signed-
rank tests and between-group comparisons (SCI vs. controls) with Mann-Whitney 
tests. Spearman correlation coefficients quantified the association between the 
Romberg ratio and the Mini-BESTest for the SCI group. A statistical significance 
threshold was set at 0.05 for all tests. All data were analysed using SPSS. 
5.1.5 Results: 
All data confirmed reduced postural steadiness in individuals with SCI compared to 
controls in both EO and EC conditions. All COP measures, excluding the RMS and 
SA among controls (RMS: p=0.394; SA: p=0.078; Table 5.1), showed the EO 
condition to be more stable than the EC condition (p≤0.003). Romberg ratios of MV 
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(p=0.001) and SA (p=0.037) were higher in individuals with SCI than in controls, 
whereas the RMS was similar (p=0.187). Only RMS (r=-0.75) and SA (r=-0.76) ratios 
were strongly associated to the Mini-BESTest score (Figures 5.1 and 5.2). 
5.1.6 Discussion: 
This study confirms that individuals with SCI were less stable than healthy controls in 
all conditions and more dependent on visual inputs to maintain standing postural 
steadiness. The strong association between two of the three Romberg ratios and the 
Mini-BESTest indicates that reliance on visual inputs may influence dynamic balance. 
Using the Romberg ratio to assess postural steadiness in individuals with SCI is 
relevant as postural steadiness decreases when individuals with SCI close their eyes. 
In comparison, healthy individuals included in the control group were generally as 
stable with their eyes closed than with their eyes open. Given that the RMS value of 
the COP reflects the effectiveness of the mechanisms regulating postural steadiness 
and the MV is associated with the amount of correction made10, these results indicate 
that individuals with SCI have a less effective corrective system when standing as 
compared to a healthy population. 
When compared to previously reported Romberg ratios10, the controls of the present 
study had similar Romberg ratios while individuals with SCI had a higher Romberg 
ratio than young and elderly adults, reinforcing the increased influence of visual inputs 
among individuals with SCI. 
Somatosensory information is the main source of inputs used to derived postural 
steadiness in healthy individuals.13 Since a SCI generally alters the somatosensory 
tracts located in the dorsal column, it is plausible that the relative contribution of visual 
inputs is increased and becomes a key source of sensory information to achieve 
stability. Further research will determine if this higher visual contribution for balance in 
individuals with SCI is proportional to the severity of the peripheral sensory or motor 
deficit. 
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Though evaluating mainly dynamic balance, the Mini-BESTest contains three items 
evaluating the contribution of sensory afferences to balance while maintaining a static 
standing position. This may explain why maintaining a quasi-static standing posture in 
the laboratory setting was associated with this functional balance evaluation in 
individuals with SCI. Further research is needed to determine if quasi-static postural 
steadiness in individuals with SCI reflect dynamic balance since controversies exist 
as whether or not measurements of static balance accurately predict dynamic 
balance performance.14,15  
5.1.7 Conclusion: 
Quasi-static postural steadiness while standing is reduced in individuals with SCI 
compared to able-bodied individuals. Removing visual inputs further reduces 
steadiness, especially among individuals with SCI. In this population, reliance on 
visual inputs is high and associated with functional balance as assessed by the Mini-
BESTest. 
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Figure caption 
Figure 5.1: Typical profile for COP displacements and velocity in the anteroposterior 
and mediolateral direction during quasi-static standing with the eyes open and closed 
from representative able-bodied and SCI participants. The mean velocity represents 
the instantaneous velocity of the COP taken at each time interval and is therefore 
different from the median value reported in Table 5.1, which represents the distance 
travelled by the COP during the 45 seconds of data collection. 
Figure 5.2: Scatter plots representing the level of association between the Mini 
BESTest and the Romberg ratio for COP root mean square distance (RMS), mean 
velocity (MV) and sway area (SA). Spearman’s correlation coefficients and p values 
are provided for each association. 
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Figure 5.1 : Profile of the COP velocity and displacement of two participants 
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Figure 5.2 : Scatter plots of the Mini BESTest and Romberg ratio of the COP 
parameters 
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Tableau 5.1 : Median and quartiles for all COP-related measures and Romberg ratios 
COP-
Related 
Outcome 
Measures 
Participants 
Condition Quartiles 
RR Quartiles Between-
Condition 
Differences 
Between-Group  
Differences 
EO EC 
EO EC RR 1st 2nd 
(median) 
3rd 1st 2nd 
(median) 
3rd 1st 2nd 
(median) 
3rd 
RMS AB 3.42 5.12 5.93 3.84 4.71 7.11 0.82 1.15 1.45  *** ***  SCI 6.41 9.27 12.06 8.07 11.80 18.04 1.02 1.29 1.81 ** 
MV AB 6.34 7.70 9.37 7.61 9.30 11.76 1.02 1.22 1.43 ** *** *** *** SCI 14.14 15.67 26.33 21.72 26.20 52.36 1.38 1.69 2.38 *** 
SA AB 4.37 8.79 10.26 5.50 10.13 24.12 0.75 1.68 2.35  *** *** * SCI 21.34 41.61 85.09 41.86 78.35 249.56 1.42 1.99 4.07 *** 
Probabilities listed under the group and condition columns are for Wilcoxon signed-rank and Mann-Whitney tests, 
respectively: *p≤0.05. **p≤0.01; ***p≤0.001; RMS: root mean square (mm); MV: mean velocity (mm/s); SA: COP sway 
area (mm2/s); AB: able-bodied control; SCI: spinal cord Injury; EO: Eyes open; EC: Eyes closed; RR: Romberg ratio. 
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5.2 Article # 2: Center-of-pressure total trajectory length is a complementary 
measure to maximum excursion to better differentiate multidirectional 
standing limits of stability between individuals with incomplete spinal cord 
injury and able-bodied individuals 
Jean-François Lemay, 1,2 MSc, PT; Dany Gagnon, 1,2 PhD, PT; Nadeau S 1,2 PT, 
PhD; Murielle Grangeon M, 1,2 PhD; Gauthier C, 1,2 PT; Cyril Duclos, 1,2  PhD, PT 
1Laboratoire de pathokinésiologie, Centre de recherche interdisciplinaire en 
réadaptation du Montréal métropolitain, Institut de réadaptation Gingras-Lindsay de 
Montréal (IRGLM), Québec, Montréal. 
2École de réadaptation, Université de Montréal, Québec, Canada. 
Article publié dans la revue Journal of Neuroengineering and Rehabilitation 2014 Jan 
17; 11(1):8. 
En tant qu’auteur principal, je confirme mon apport considérable et majoritaire à 
chacune des étapes ayant mené à la rédaction de cet article, ce qui inclut le 
développement du protocole expérimental, la collecte des données, le traitement et 
l’analyse des données, l’interprétation finale des résultats et la rédaction du 
manuscrit. Dr Dany Gagnon, Dr Duclos et Dre Nadeau ont supervisé chacune des 
étapes du projet décrites précédemment. Dre Murielle Grangeon et Cindy Gauthier 
ont particulièrement été impliquées dans la collecte en laboratoire des données 
provenant des participants sains et ont apporté leurs commentaires au manuscrit 
final. 
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5.2.1 Préface 
Il est pertinent d’évaluer le contrôle postural debout quasi-statique et dynamique 
puisque selon la majorité des études (Kang et Dingwell, 2006; Karimi et Solomonidis, 
2011), ces deux habiletés n’évaluent pas les mêmes caractéristiques de l’équilibre. 
Plusieurs méthodes existent pour quantifier le contrôle postural dynamique. Parmi 
celles-ci, la capacité à contrôler le déplacement du COP en station debout à l’aide 
d’une rétroaction visuelle, une approche qui a été utilisée avec succès pour entraîner 
le contrôle postural debout chez des personnes ayant une LM (Sayenko et al., 2010; 
Tamburella et al., 2013), s’avérerait intéressante. Cette approche a aussi servi de 
base à une étude récente sur le contrôle postural dynamique en position assise chez 
les personnes ayant une LM évaluées à partir du test des limites de stabilité 
multidirectionnelle (Gagnon et al., 2012). Ce test consiste à effectuer sans modifier la 
base de support un déplacement maximal du COP dans huit directions différentes 
situées virtuellement autour de la personne. En plus de quantifier la performance 
maximale, ce test fournit une appréciation de la précision du mouvement pour 
atteindre le maximum de déplacement. Ce test semble prometteur pour évaluer 
l’équilibre dynamique en position debout chez les personnes ayant une LM. 
L’objectif de cette étude était de quantifier le contrôle postural dynamique en position 
debout chez des individus ayant une LM à l’aide du test des limites de stabilité 
multidirectionnelle. L’hypothèse était que le test des limites de stabilité 
multidirectionnelle allait indiquer un contrôle postural diminué par rapport aux 
individus en santé. 
L’objectif secondaire était  de vérifier l’association entre cette mesure du contrôle 
postural dynamique et celle du contrôle postural quasi-statique. L’hypothèse était que 
ces deux contrôles de l’équilibre diffèrent et donc que leur niveau d’association serait 
faible.  
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5.2.2 Abstract 
Background: Sensorimotor impairments secondary to a spinal cord injury affect 
standing postural balance. While quasi-static postural balance impairments have 
been documented, little information is known about dynamic postural balance in this 
population. The aim of this study was to quantify and characterize dynamic postural 
balance while standing among individuals with a spinal cord injury using the 
comfortable multidirectional limits of stability test and to explore its association with 
the quasi-static standing postural balance test. 
Methods: Sixteen individuals with an incomplete spinal cord injury and sixteen able-
bodied individuals participated in this study. For the comfortable multidirectional limits 
of stability test, participants were instructed to lean as far as possible in 8 directions, 
separated by 45° while standing with each foot on a forceplate and real-time COP 
visual feedback provided. Measures computed using the center of pressure (COP), 
such as the absolute maximal distance reached (COPmax) and the total length 
travelled by the COP to reach the maximal distance (COPlength) were used to 
characterize performance in each direction. Quasi-static standing postural balance 
with eyes open was evaluated using time-domain measures of the COP. The 
difference between the groups and the association between the dynamic and quasi-
static test were analyzed. 
Results:  
The COPlength of individuals with SCI was significantly greater (p ≤ 0.001) than that of 
able-bodied individuals in all tested directions except in the anterior and posterior 
directions (p ≤ 0.039), indicating an increased COP trajectory while progressing 
towards their maximal distance. The COPmax in the anterior direction was significantly 
smaller for individuals with SCI. Little association was found between the comfortable 
multidirectional limits of stability test and the quasi-static postural balance test (r ≥ 
−0.658). 
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Conclusion:  
Standing dynamic postural balance performance in individuals with an incomplete 
spinal cord injury can be differentiated from that of able-bodied individuals with the 
comfortable limits of stability test. Performance among individuals with an incomplete 
spinal cord injury is characterized by lack of precision when reaching. The 
comfortable limits of stability test provides supplementary information and could serve 
as an adjunct to the quasi-static test when evaluating postural balance in an 
incomplete spinal cord injury population. 
Keywords: Movement, Outcome assessment, Postural balance, Rehabilitation, 
Spinal cord injuries. 
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5.2.3 Background: 
Following an incomplete spinal cord injury (SCI), most individuals will experience 
sensory and motor impairments at and below the level of the lesion. Due to the neural 
configuration of the spinal cord, an incomplete SCI will generally result in various 
degrees of lower extremity, trunk and upper extremity impairments depending on the 
level and the neural structures specifically affected by the lesion. These impairments 
often impact the ability to stand safely and execute functional activities in this position 
(e.g., multidirectional reaching). In fact, recent figures report a high incidence of falls 
(up to 75%) in individuals with an incomplete SCI, often resulting in physical injuries 
and decreased social participation [1,2]. Individuals with SCI identified loss of balance 
as one of the major factors contributing to falls [2]. Unfortunately, only a few studies 
have investigated how people with SCI control postural balance during quiet standing 
[3,4] and how it changes when the trunk, head and upper extremities are engaged in 
dynamic movements over a fixed base of support [4]. 
Postural balance could be defined as the ability to stabilize the body’s center of mass 
(COM) over its base of support (BOS) [5]. To preserve a state of balance, the COM 
position is constantly regulated by the position of the center of pressure (COP), 
defined as the point location of the ground reaction force vector on the surface of a 
force platform on which a person is standing [6]. Given the stabilizing role of the COP, 
numerous valid and reliable parameters [6,7] have been recommended to 
characterize performance during quasi-static stance (i.e., standing with no intended 
movement [8]. So far, evidence of quasi-static postural balance impairments in 
individuals with SCI has been demonstrated. For instance, these individuals are less 
stable when standing either with their eyes open or closed than able-bodied 
individuals [3]. Moreover, their use of visual information to maintain quasi-static 
stance is greater compared to healthy individuals [3]. However, a comprehensive 
assessment of postural balance should include quasi-static stance and dynamic 
activities since performance in both conditions does not usually correlate in healthy 
adults [9,10]; nevertheless, this issue remains controversial [11]. The signs of 
dynamic instability have been documented during walking in this population and have 
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been mostly expressed by greater variability in the margin of stability, step length, 
step width and mediolateral and anteroposterior foot placement as compared to 
controls [12]. To quantify dynamic balance during functional activities, other 
comprehensive biomechanical models have also been proposed but have yet to be 
used in individuals with SCI [13-15]. 
Another method for assessing dynamic postural balance is by exploring the limits of 
stability, which can be defined as the maximum distance an individual is willing to 
move his/her centre of pressure (COP) in various directions without changing the 
configuration of the BOS and while remaining stable [16]. This usually involves the 
use of a forceplate that records COP displacement and a visual display that serves as 
feedback to maximize COP movement in specific directions. A multidirectional limits 
of stability test has recently been used to characterize dynamic sitting postural 
balance in individuals with SCI [17,18]. Individuals having no motor control over their 
abdominal and low back muscles had distinct ability on this test compared to those 
who had partial or full control, which tends to support its validity in a seated position 
[17]. However, standing imposes different biomechanical and dynamic constraints on 
stability compared to a sitting position, provided that, for example, the BOS is smaller 
and the COM higher. An analysis of the COP while standing in healthy young adults 
reveals that time-domain measures were larger and frequency-domain measures 
were smaller compared to sitting, an observation attributed to the body segment that 
is moving in each position [19]. The multidirectional limits of stability test thus requires 
further study before it can be recommended for evaluating postural balance while 
standing. 
Therefore, we conducted a comparative study using a laboratory-based measure of 
dynamic postural balance, i.e., the comfortable multidirectional standing test, as well 
as a quasi-static postural stability test in both SCI and able-bodied individuals. The 
main purpose of this study was to quantify standing dynamic postural balance in 
individuals with SCI. The secondary purpose of this study was to measure the 
association of this test with quasi-static standing balance. We hypothesized that 
individuals with SCI would present a lower level of dynamic postural balance while 
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standing as compared to able-bodied individuals. We also expected a low level of 
association with the quasi-static standing postural balance test. 
5.2.4 Methods: 
5.2.4.1 Participants: 
Sixteen individuals with an incomplete traumatic SCI (American Spinal Cord Injury 
(ASIA) Impairment Scale = D) [20] and 16 able-bodied controls volunteered to 
participate in this study (Table 5.2). Participants with SCI were recruited from both the 
inpatient and outpatient population of the SCI rehabilitation unit of the Institut de 
réadaptation Gingras-Lindsay-de-Montréal (IRGLM). All SCI participants could stand 
for 5 minutes without external support and walk independently for 10 m with or 
without a walking assistive device. Participants were excluded if they presented other 
concomitant neurological conditions in addition to the SCI or walking or balance 
difficulties prior to the SCI. None of the able-bodied participants reported having 
musculoskeletal or neurological impairments that would interfere with standing 
postural balance. Ethics approval was obtained from Research Ethics Committee of 
the Center for Interdisciplinary Research in Rehabilitation of Greater Montreal (CRIR-
578-0111). Written consent was obtained after participants had read and understood 
the information about the research. 
5.2.4.2 Clinical assessment 
Demographic information pertaining to the date and type of accident, ASIA level and 
the presence of any relevant associated conditions were gathered from each 
subject’s chart. A physical therapist with 10 years of experience in the field of SCI 
rehabilitation conducted the lower extremity motor score assessment (LEMS) 
according to ASIA standards [20]. Natural walking speed was tested over a distance 
of 15 m. Participants were asked to walk at their usual walking speed without any 
walking assistive devices [21]. The middle 10 m section was timed using a stopwatch. 
The task was repeated three times and the resulting speeds were averaged. 
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5.2.4.3 Laboratory assessment 
All evaluations were conducted at the Pathokinesiology Laboratory of the Centre for 
Interdisciplinary Research in Rehabilitation of Greater Montreal (CRIR) located at the 
IRGLM. During the laboratory assessment, participants stood on two side-by-side 
forceplates embedded in the floor with their feet in a standardized position (heels 10 
cm apart; feet abducted 20°) and their arms resting alongside their trunk. 
5.2.4.3.1 Comfortable multidirectional limits of stability test 
Following a familiarization period, participants were asked to lean from the starting 
position as far as possible at a comfortable self-selected speed in eight specific 
directions, each separated by 45° (anterior, right anterolateral, right, right 
posterolateral, posterior, left posterolateral, left, left anterolateral) and return to the 
initial position within a 15-second period. Participants were instructed to keep their 
arms alongside their trunk, to initiate the movement from the ankle instead of bending 
their trunk or their hips when leaning and to avoid raising their toes or heels [22]. 
These instructions were given to facilitate COP movement in the indicated direction 
within a standardized BOS and to limit compensatory movements. A flat screen 
placed 2 m in front of the participant displayed the real-time position of their COP as 
well as the boundaries within which they had to move. Each of the eight directions 
was tested twice for a total of 16 movements that were displayed in a random order 
determined by a computer. A research engineer coordinated the computerized data 
acquisition and storage at all times. 
5.2.4.3.2 Quasi-static postural stability test 
Participants were asked to stand still during two 45-second trials with their eyes open. 
Participants had to keep their feet in the same standardized position as described 
above [3]. 
5.2.4.4 Data processing 
Reaction forces were recorded for each task at a sampling frequency of 600 Hz. The 
resultant COP time series, computed from the tri-axial components of the combined 
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reaction forces, was filtered with a fourth-order Butterworth zero-lag filter with a cut-off 
frequency of 5 Hz and then down-sampled (300 Hz) before analysis. 
5.2.4.5 Outcome measures 
5.2.4.5.1 Comfortable multidirectional limits of stability test 
Three main outcome measures were taken: 
• COPmax: represents the linear distance in mm between the initial and maximal 
positions of the COP in a given direction. The COPmax was calculated for each trial 
in the eight directions tested. Greater COPmax indicates better ability to move the 
COP in a specific direction. 
• COPlength: represents the total trajectory in mm followed by the COP from its initial 
position to its maximal position. The COPlength was also computed for each of the 
eight directions. Lower COPlength indicates a straighter movement when reaching in 
a specific direction, possibly indicating better precision of the COP movement. 
• COParea: represents the area in mm2 defined by an ellipse fitting the COPmax in 
each of the 8 tested directions. Greater COParea indicates better overall ability to 
move the COP in every direction. 
The mean COP speed was also calculated for each trial by taking the total distance 
travelled between the COP starting and maximal (COPmax) positions divided by the 
time taken to reach this distance. Each trial was then analyzed to be included in the 
final analysis. Data from trials where a loss of balance or a foot displacement 
occurred were discarded. The angular error (representing the absolute difference in 
degrees between the targeted direction and the actual COPmax direction) was 
calculated for each trial. Only trials with an angular error ≤25° were included in the 
analysis to minimize the impact of imprecise COP directions. For each direction, the 
maximal value of the COPmax and the COPlength were taken. 
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5.2.4.5.2 Quasi-static postural stability test 
The mean values of the root mean square distance (RMS; mm), the mean COP 
velocity (MV; mm/s), and the COP sway area (SA; mm2/s) were computed for each 
trial from the COP time series [3,6,7]. Lower RMS, MV and SA values would indicate 
a better performance in terms of postural balance. The mean of the two trials was 
calculated for each parameter. 
5.2.4.6 Data analysis 
Descriptive statistics (mean, standard deviation, range) were calculated for the 
participants’ characteristics and all laboratory outcome measures. Normality of the 
distribution was explored using the Shapiro-Wilk test. Among the comfortable 
multidirectional limits of stability test parameters, the COPlength in the right, right 
posterolateral, posterior and left directions of individuals with SCI, as well as the 
COPlength in the anterior and right posterolateral directions of the able-bodied 
participants were not normally distributed (p ≤ 0.032). The quasi-static postural 
stability test departed from normality in individuals with SCI for the MV (p ≤ 0.037). 
Non-parametric statistics were thus used when analyzing these data. Otherwise, all 
other data were normally distributed among the two groups and analyzed with 
parametric tests. 
Independent t-tests were used to reveal differences in the demographic data of both 
groups of participants. For the comfortable multidirectional limits of stability test 
parameters, a two-way repeated measure analysis of variance (ANOVA) with one 
between factor (individuals with SCI and able-bodied individuals) and one within 
factor (eight tested directions) was conducted to detect the presence of significant 
differences. Since there was a significant interaction between the COPmax and the 
groups, independent t-tests or Mann–Whitney U tests were performed to reveal 
between-group differences for each direction, using a Bonferonni correction on the 
alpha value (p = 0.05/8 tested directions). Effect size were calculated for both the 
COPmax and the COPlength and were considered as being small (0.2 to 0.5), moderate 
(0.5-0.8) or large (>0.8) according to Cohen’s criteria [23]. Difference between the 
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groups on the quasi-static test was quantified using independent t-test or Mann–
Whitney U test according to the normality of the data. Further analysis on the COPmax 
where individuals with SCI were better than able-bodied controls was done by 
assessing the level of association with the COPlength in the same direction using 
Pearson’s product moment correlation coefficient. The between-group difference of 
the COParea and the mean COP speed was assessed with an independent t-test. 
The level of association between the comfortable multidirectional limits of stability test 
and the quasi-static postural stability test for individuals with SCI was explored using 
Pearson’s product moment correlation coefficients. Correlation coefficients confirmed 
good to excellent association when they were greater than 0.75 [24]. A statistical 
significance threshold was set at 0.05 for all tests unless otherwise specified. All 
statistical analyses were conducted using SPSS® software (version 20.0) (Chicago, 
IL). 
5.2.5 Results: 
5.2.5.1 Between-group and within-group differences 
For the comfortable multidirectional limits of stability test (Table 5.3), a significant 
difference was found only in the anterior direction for the COPmax between the two 
groups of participants at a statistical significance level of 0.0063. However, individuals 
with SCI tended to have a greater COPmax when reaching laterally and posteriorly 
(12.1 to 17.5%). Able-bodied individuals had greater COPmax when reaching in 
anterior directions (9.3 to 29.5%). 
The COPlength for individuals with SCI was 22.2-35.8% greater than those of able-
bodied individuals. This reached the significance level in all directions (p ≤ 0.001), 
except in the anterior and posterior direction (p ≤ 0.039; Table 5.3 and Figure 5.3). 
Both the COPmax and the COPlength tended to be smaller in the posterior directions as 
compared to anterior and lateral directions (Table, 5.3, Figures 5.3). Effect sizes were 
considered moderate to large. There was a significant level of association between 
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the COPmax and the COPlength in the posterior, left posterolateral and left directions for 
individuals with SCI (0.527 ≤ r ≤ 0.630, p ≤ 0.036).  
The COParea was not significantly different between SCI and able-bodied participants 
(p = 0.560) (Table 5.3). No difference was seen on the mean COP speed at the 
significance level of 0.0063. All COP parameters of the quasi-static postural stability 
test revealed reduced postural balance in individuals with SCI as compared to able-
bodied participants (p ≤ 0.0002). Effect sizes were considered large. 
5.2.5.2 Correlation between the comfortable multidirectional limits of 
stability test and the quasi-static postural stability test for 
individuals with SCI 
For individuals with SCI, there was a limited number of significant associations (4 out 
of 48 possible associations) between the parameters of the comfortable 
multidirectional limits of stability test and the quasi-static postural stability test (Table 
5.4). A moderate level of association was present between the COPmax in a left 
anterolateral direction and the MV and SA parameter of the quasi-static postural 
stability test (respectively, r=−0.658 and −0.559; p ≤ 0.014), as well as between the 
COPlength in the right anterolateral direction and the RMS and MV parameters 
(respectively, r= 0.602 and 0.501; p ≤ 0.048) (Table 5.4 and Figure 5.5). 
5.2.6 Discussion 
In this study, we have found that a task testing the limits of stability in SCI individuals 
who are community ambulators, is mainly characterized by an increase in the 
distance travelled by the COP when going to its maximal position rather than by a 
limitation in the absolute distance reached by the COP in the intended direction. 
Therefore, using COPlength may better characterize performance of individuals with 
SCI. When the COPmax is greater in individuals with SCI as compared to able-bodied 
individuals in some direction, it is associated with the COPlength, which further support 
the use of this measure in a SCI population. To our knowledge, this is the first study 
to report such a finding in this population. In accordance with our second hypothesis, 
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we also found little association between the quasi-static and the dynamic balance 
parameters. 
5.2.6.1 Performance of individuals with SCI versus able-bodied individuals 
on the comfortable limits of stability test 
COPlength is calculated from the total excursion of the COP on its way toward its 
maximal position in an indicated direction. COPlength of individuals with SCI was 
greater than that of able-bodied individuals in all directions. This increased COP 
excursion could be interpreted as a decrease in movement precision: whereas COP 
movement of able-bodied individuals tended to move in a straighter manner, 
individuals with SCI displayed more extraneous movements on their way to their 
maximal position, increasing the COPlength. Similar results have been found in other 
populations presenting neurological deficits such as Parkinson’s disease. Ondo et al. 
found that individuals with Parkinson’s disease had a significantly increased path 
sway on the Smart Balance Master limits of stability test as compared to able-bodied 
individuals, a test comparable to the one performed in our study [25]. 
Many factors may be responsible for this decrease in movement precision during the 
comfortable multidirectional limits of stability test in individuals with SCI. Since a SCI 
generally alters the integrity of the various sensory tracts travelling within the spinal 
cord, the somatosensory contribution to postural balance may therefore be 
decreased, which in turn, could explain the less precise movement of the COP. 
Clinical evaluation of sensory function revealed residual sensory deficits in most of 
our participants with SCI. In fact, a varying degree of foot anesthesia induced from 
various techniques causes a proportional increase in COP motion while standing 
[26,27]. Moreover, an increase in visual contribution to postural balance in people 
with SCI as compared to able-bodied controls does exist [3]. This may represent a 
compensatory mechanism for a decreased sensory perception in the lower extremity. 
Future studies could identify to what extent sensory deficits following SCI is a major 
contributor to observed standing postural balance deficits. 
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Lower-extremity muscle function is another factor influencing control of standing 
postural balance in various populations [28-31]. Although our participants with SCI 
had sufficient lower extremity strength to assume a standing position, a certain deficit 
in strength was present in the ankle dorsiflexors and plantarflexors, as indicated by 
the LEMS evaluation. It is known that the location of lower-extremity muscle strength 
influences balance capability differently. For example, Horlings et al. demonstrated 
that distal muscle weakness more significantly influences postural stability than 
proximal muscle weakness [28]. Future studies using a dynamometric evaluation of 
lower extremities could help identify those muscle groups associated with increased 
COPlength in each direction. 
Contrary to our initial hypothesis, individuals with SCI had similar COPmax compared 
to able-bodied controls as indicated by the lack of significant differences in all but one 
direction and on the overall measure given by the COParea. Interestingly, these 
findings correspond to those of Gauthier et al. who showed that SCI individuals who 
had partial or full control over their abdominal and lower trunk muscles could bring 
their COP to a similar distance from their base of support to that of able-bodied 
individuals when performing a similar postural balance test while sitting [17]. This may 
seem surprising considering that standing is inherently less stable than sitting [19,32] 
and could thus lead to greater differences in performance between impaired and 
normally functioning individuals. However in our study, individuals with SCI had 
adequate motor recovery in their trunk muscles to be able to assume a standing 
position and lean in various directions. This may in part explain the lack of difference 
seen in COPmax. Yet the significant groups vs. directions interaction indicates that 
individuals with SCI and able-bodied participants differed on how they performed in 
various directions. More specifically, individuals with SCI had greater COPmax in 
lateral and posterior directions while able-bodied individuals had greater COPmax in 
anterior and anterolateral directions. Complementary studies including a larger 
sample of participants could help to confirm whether or not a difference in COPmax 
between the groups exists. Greater COPmax in some directions cannot be attributed to 
different foot placements since foot placements were standardized using a template. 
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This is also supported by the absence of significant difference between the groups on 
the COPmax in a posterior, right and left directions. 
Ankle plantarflexor muscle groups are known to influence anteroposterior COP 
excursions [31] and are especially activated when controlling anterior body 
displacement with respect to the base of support [33]. Since most of our individuals 
with SCI had residual distal lower-extremity weakness, we could hypothesize that the 
lower COPmax in the anterior and anterolateral directions may be explained by this 
lack of strength. Individuals with SCI could therefore limit anterior COP displacement 
in order to take into account their decreased ability to control the COP using their 
ankle plantarflexors when reaching the limits of stability in this direction. 
On the other hand, individuals with SCI had greater COPmax in the lateral directions 
than able-bodied individuals. Body displacements in lateral directions are under the 
control of hip abductor muscle groups [33], which did not achieve full recovery in our 
group of individuals with SCI. A possible explanation for this better performance is 
that those individuals with SCI who outperformed able-bodied individuals in these 
directions did it at the expense of precision, as indicated by the COPlength. This 
hypothesis is partly supported by the significant positive correlation found between 
the COPmax and the COPlength in the posterior, left and left posterolateral directions 
where individuals with SCI were found to outperform able-bodied individuals. This 
indicates that, in these directions, individuals with SCI who could displace their COP 
further were generally less precise than those presenting more limited COP 
displacements. Since the comfortable multidirectional limits of stability test challenges 
the postural control system and attentional resources, some individuals may have 
favored moving less precisely in the displayed direction in order to achieve a maximal 
performance on the COPmax. Therefore, repeating this test while imposing no 
constraint on the movement precision may have yielded different COPmax results. 
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5.2.6.2 Association between quasi-static and dynamic postural balance 
tests 
This study also yields little association between dynamic and quasi-static postural 
balance for individuals with SCI. As mentioned earlier, only four of the 48 possible 
combinations were found to be statistically significant. This limits the inferences that 
can be drawn from these associations. These results support a previous study 
reporting a lack of significant correlation between the static eyes open test and the 
limits of stability test of the Smart Balance Master, the later sharing some similarities 
with the comfortable limits of stability test [4]. This is also in line with most studies 
exploring the association between measures of static and dynamic balance among 
individuals with stroke or able-bodied individuals [9,10,34]. In spite of these remarks, 
parameters of the COP during quasi-static stance correlated with the comfortable 
multidirectional limits of stability test in only two directions (left and right anterolateral 
directions). Further research including more participants with a wider range of 
balance deficits would be necessary to determine the significance of this specific 
result. 
5.2.6.3 Study limitations 
Our study suffers from a few limitations needing consideration when interpreting 
these results. Firstly, all our participants with SCI were community ambulators. Many 
participants with SCI had near normal walking ability, as indicated by the mean 
natural speed of 1.02 m/s, which is close to the 1.06 m/s value required to be 
considered as a safe community ambulator [35]. It is thus possible that our group of 
SCI participants was not representative of an actual population of individuals with 
traumatic incomplete SCI. These results are therefore not applicable to those 
individuals who are starting to assume a standing position. This could have limited the 
possibility to find differences between our two groups. However, although statistical 
power of the study was in part limited by the small number of participants in each 
group, effect sizes were at least moderate for the COPlength in the comfortable 
multidirectional limits of stability test. Therefore, this statistic supports the fact that our 
sample size was sufficient to find differences between the groups. 
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As is often done in other studies, COP-based measures were not normalized using 
the dimension of the base of support or foot length [17,18]. However, our two groups 
did not differ in height. Since foot position was standardized and monitored during the 
study, we therefore presume that this normalization would not have changed our main 
conclusions. Although participants were told to initiate the movement from the ankle 
instead of bending their trunk or their hips when leaning, some degree of trunk and 
hip compensation of varying degrees was present among participants and directions. 
We thus suspect that the actual performance may be partially related to the strategies 
used. Adding a kinematic analysis to our protocol may have helped to identify 
biomechanical markers associated with the difference in performance seen among 
both groups. 
It is possible that the performance of individuals with SCI is potentiated because of 
the visual feedback provided during this test. In fact, Sayenko et al. have shown that 
visual feedback can improve standing balance performance in individuals with 
incomplete SCI [36]. A test performed without visual feedback could have been more 
reflective of balance capabilities of each participant and could have generated more 
differences between the groups. Normal dynamic postural balance activities such as 
walking occur without on-screen visual feedback on actual performance. Therefore, 
how the results from this study can be generalized to other dynamic balance activities 
remains to be explored. 
Although 15 seconds were given to maximally displace the COP in the indicated 
direction and come back to the initial position, no actual control on the speed of 
movement was given. However no difference was seen between the groups in the 
mean COP speed. Thus this factor could not explain the differences in performance 
(i.e., COPlength) seen between the groups. We did not analyze the return from the 
maximal position to the initial position, which may have provided further insight into 
dynamic balance performance in individuals with SCI in the comfortable limits of 
stability test. Reliability and minimal detectable change of the COPmax and the 
COPlength were not assessed. Since the standard error of measurement is unknown 
for these parameters, this limits the inferences that can be drawn from differences in 
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performance seen between the groups of participants. Lastly, we did not apply a 
correction for multiple comparisons (e.g., Bonferonni’s) to the correlational analysis. 
For this reason, the correlation that were significant must be interpreted with caution 
since a possibility of a type I error exists. 
5.2.7 Conclusion 
The comfortable multidirectional limits of stability test can characterize dynamic 
postural balance in individuals with SCI. More precisely, a measure of movement 
precision (i.e., COPlength) could differentiate the performance of SCI individuals from 
that of able-bodied controls. Although balance during quasi-static standing is impaired 
in individuals with SCI, no definitive association was found between this evaluation 
and the dynamic test under investigation. A comprehensive evaluation of postural 
balance should therefore include items assessing both its static and dynamic 
components. 
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Tableau 5.2: Descriptive characteristics of the participants (n=32), mean 
(SD) and range 
 SCI group (n=16) Able-bodies group (n=16) 
Mean (SD) Range Mean (SD) Range 
Age (years) * 50.3 (17.4) 20-67 41.5 (13.2) 23-67 
Height (cm) * 173.4 (6.5) 158-183 174.5 (6.4) 165-189 
Mass (kg) * 79.6 (15.8) 53.6-105.5 83.4 (13.2) 65.8-123.5 
Time post lesion (days) 318.3 (226.8) 15-740   
LEMS (/50) n= 14 45.3 (3.6) 39-50   
Natural speed (m/s) 1.02 (0.27) 0.53-1.39   
LEMS: lower extremity motor score; *No significant difference between the groups.
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Tableau 5.3: Descriptive characteristics of the participants on the dynamic and quasi-static tests 
Test Parameter Specification 
SCI group 
(n=16) 
Able-bodied 
group (n=16) 
Effect-size 
Mean (SD) Mean (SD) (d) (95% CI) 
Comfortable 
multidirectional limits 
of stability test 
COPmax (mm) 
Anterior*† 75.5 (15.6) 94.2 (13.7) 1.27 (0.48, 2.00) 
Right AL 100.6 (12.0) 110.0 (11.7) 0.79 (0.05,1.49) 
Right 101.8 (19.8) 89.0 (12.5) 0.77 (0.04, 1.47) 
Right PL 76.5 (17.6) 67.2 (14.8) 0.57 (-0.15, 1.26) 
Posterior 60.6 (18.2) 53.0 (10.9) 0.51 (-0.21, 1.20) 
Left PL 83.5 (17.9) 68.9 (14.7) 0.89 (0.14, 1.59) 
Left 102.6 (18.4) 90.0 (9.9) 0.85 (0.11, 1.55) 
Left AL 92.4 (19.3) 106.7 (14.2) 0.84 (0.10, 1.54) 
COPlength (mm) 
Anterior 695.0 (191.5) 540.9 (121.7) 0.96 (0.21, 1.67) 
Right AL* 811.6 (171.5) 593.0 (99.6) 1.56 (0.73, 2.31) 
Right* 804.9 (225.4) 516.6 (107.6) 1.63 (0.80, 2.39) 
Right PL*† 765.6 (242.5) 516.3 (133.3) 1.27 (0.49, 2.00) 
Posterior 659.2 (220.9) 502.9 (173.2) 0.79 (0.05, 1.49) 
Left PL* 831.7 (221.7) 537.4 (161.4) 1.52 (0.70, 2.26) 
Left* 749.6 (228.7) 529.9 (123.6) 1.20 (0.42, 1.91) 
Left AL* 779.5 (156.8) 569.4 (87.3) 1.66 (0.82, 2.41) 
 COParea (mm2)  20181.8(4527.8) 19332.4 (3557.1) 0.21 (-0.49, 0.90) 
Quasi-static test 
RMS (mm) EO* 8.71 (2.67) 5.17 (1.63) 1.60 (0.77, 2.35) 
MV (mm/s) EO*† 16.00 (6.20) 7.52 (2.00) 1.84 (0.97, 2.62) 
SA (mm2/s) EO*† 40.41 (29.00) 8.98 (4.75) 1.51 (0.69, 2.26) 
* Significant between-group difference (Independent t-test or Mann-Whitney U test (†); p< 0.05). COPmax: maximal 
distance reached by the COP in the indicated direction; COPlength: length of the COP trajectory from the starting position 
to the maximal position of the COP; COParea: surface of the octagon encompassing the eight COPmax directions of an 
individual. AL: anterolateral; PL: posterolateral; RMS: root mean square distance of the COP; MV: mean velocity of the 
COP; SA: Sway-area of the COP; EO: eyes open; d: Cohen’s d.  
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Tableau 5.4: Correlation matrix between the dynamic and the quasi-static tests for individuals with SCI 
Quasi-static test  Comfortable multidirectional limits of stability test 
 
COPmax 
Anterior Right AL Right Right PL Posterior Left PL Left Left AL 
RMS† -0.194 0.217 -0.006 0.040 0.468 0.475 0.325 -0.275 
MV† -0.352 0.277 -0.232 -0.393 -0.080 0.361 0.064 -0.658** 
SA† -0.387 0.142 -0.204 -0.239 0.177 0.355 0.167 -0.559* 
 
COPlength 
Anterior Right AL Right Right PL Posterior Left PL Left Left AL 
RMS† -0.067 0.602* 0.365 0.004 0.441 0.138 0.241 0.366 
MV† 0.050 0.501* 0.173 -0.133 0.290 0.190 0.091 0.081 
SA† 0.011 0.482 0.120 -0.047 0.292 0.149 0.135 0.143 
†Pearson’s product moment correlation coefficient. *: p≤0.05, **:p≤0.01. RMS: root mean square 
distance of the COP; MV: mean velocity of the COP; SA: sway area of the COP; COPmax:  maximal 
distance reached by the centre of pressure in the indicated direction. COPlength: length of the COP 
trajectory from the starting position to the maximal position of the COP; AL: anterolateral; PL: 
posterolateral. 
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Figure caption 
Figure 5.3: Comparison of performance for two parameters of the comfortable 
multidirectional limits of stability test between individuals with incomplete spinal cord 
injury and able-bodied individuals. AL: anterolateral; PL: posterolateral. 
A) The COPmax represents the maximal distance reached by the center of 
pressure in every direction. Although differences in performance between the 
groups can be seen in most directions, only the anterior direction reached the 
adjusted level of statistical differences (0.0063 (0.05/8 directions)) *= p≤ 
0.0063. 
B) The COPlength represents the length of the COP trajectory from the starting 
position to the maximal position in a given direction. Individuals with SCI had 
significantly longer COPlength in all but two directions (0° and 180°) as 
compared to able-bodied individuals. *= p≤ 0.0063. 
Figure 5.4: An example of a COP displacement on the comfortable multidirectional 
limits of stability test performed by two individuals, one with and the other without SCI.  
AL: anterolateral; PL: posterolateral. The individual with SCI displays less precision 
when reaching in all directions as compared to the able-bodied individuals, for whom 
most directions are easier to differentiate. 
Figure 5.5: Scatter plots representing statistically significant associations between 
the comfortable multidirectional limits of stability test and the quasi-static postural 
steadiness test for individuals with SCI. AL: anterolateral, RMS: Root mean square 
distance. Although the four relationships displayed are significant, they have to be 
interpreted with caution since all the other relationships between parameters of the 
quasi-static postural steadiness test and the comfortable multidirectional limits of 
stability test were not significant for individuals with SCI. 
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Figure 5.3 : Mean and standard deviation (SD) of the COPmax and the 
COPlength for both groups of participants. 
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Figure 5.4 : Example of COP displacement during the MLST for a SCI and an able-
bodied participant. 
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Figure 5.5 : Statistically significant level of association between the QST and the 
MLST parameters in individuals with SCI. 
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5.3 Article # 3: Postural and dynamic balance while walking in adults with 
incomplete spinal cord injury 
Jean-François Lemay, 1,2 MSc, PT; Cyril Duclos, 1,2  PhD, PT; Nadeau S 1,2 PT, PhD; 
Dany Gagnon, 1,2 PhD, PT; Émilie Desrosiers, 2 MSc, PT 
1Laboratoire de pathokinésiologie, Centre de recherche interdisciplinaire en 
réadaptation du Montréal métropolitain, Institut de réadaptation Gingras-Lindsay de 
Montréal (IRGLM), Québec, Montréal. 
2École de réadaptation, Université de Montréal, Québec, Canada. 
Article resoumis après révision à la revue Journal of Electromyography and 
Kinesiology le 19 mars 2014. 
En tant qu’auteur principal, je confirme mon apport considérable et majoritaire à 
chacune des étapes ayant mené à la rédaction de cet article, ce qui inclut le 
développement du protocole expérimental, la collecte des données, le traitement et 
l’analyse des données, l’interprétation finale des résultats et la rédaction du 
manuscrit. Dr Dany Gagnon, Dr Duclos et Dre Nadeau ont supervisé chacune des 
étapes du projet décrites précédemment. Émilie Desrosiers a particulièrement été 
impliqué dans la collecte en laboratoire des données provenant des participants 
ayant subi une LM et a apporté ses commentaires au manuscrit final. 
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5.3.1 Préface 
Les articles précédents portant sur la station debout quasi-statique et dynamique 
sans changement dans la modification de la base de support, l’étape suivante 
consistait à mieux décrire les particularités du contrôle postural debout lors d’une 
tâche dynamique potentiellement encore plus instable, soit la marche. Le contrôle 
postural lors de la marche chez les personnes ayant une lésion à la moelle épinière 
n’avait alors fait l’objet que d’une seule autre étude. Day et al. (2012) rapportaient 
que celui-ci est caractérisé par une augmentation dans la variabilité des paramètres 
évalués (longueur et largeur de pas, placement des pieds, marge de stabilité) par 
rapport à des individus en santé. La variabilité était associée à une évaluation 
clinique du contrôle postural .  
Le contrôle postural est décrit comme étant la somme de deux fonctions, soit 
l’orientation posturale et l’équilibre (Horak et Macpherson, 1996). Bien que plusieurs 
modèles existent pour quantifier le contrôle postural dynamique, le modèle des forces 
stabilisantes et déstabilisantes a été conçu de façon à évaluer simultanément ces 
deux fonctions (Duclos et al., 2009). En effet, la force stabilisante cherche à évaluer 
la composante dynamique du contrôle postural alors que la force déstabilisante 
évalue sa composante posturale. Ce modèle a préalablement été utilisé pour évaluer 
les exigences posturales et dynamiques lors des transferts chez les individus ayant 
une LM, d’exercices d’équilibre sur une console vidéo et de la marche chez des 
individus en santé (Duclos et al., 2009; Duclos et al., 2012; Gagnon et al., 2012). Le 
modèle s’est avéré adéquat pour distinguer les portions plus instables de ces 
exercices ou de ces tâches et semble donc désigné pour quantifier le contrôle 
postural durant la phase unipodale du cycle de marche, une phase exigeante du point 
de vue du contrôle postural. 
L’objectif était donc de comparer le contrôle postural d’individus ayant ou non une LM 
durant la phase unipodale de la marche à l’aide du modèle des forces stabilisantes et 
déstabilisantes. Les objectifs secondaires étaient de: 
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1) Comparer les deux groupes sur les composantes posturale et dynamique du 
contrôle postural lors des moments considérés comme les plus instables de 
cette phase de la marche. L’hypothèse reliée à ce sous-objectif était que les 
deux composantes allaient montrer une atteinte du contrôle postural debout 
chez les individus ayant une LM par rapport au groupe de personnes en santé. 
 
2) Identifier des variables biomécaniques expliquant la force stabilisante 
maximale et la force déstabilisante minimale. En se basant sur les équations 
mathématiques à la base des forces stabilisantes et déstabilisantes, 
l’hypothèse stipulait que la vitesse du centre de masse était explicative de la 
force stabilisante maximale puisqu’elle est au carré dans l’équation. 
Pareillement, la distance entre le COP et la base de support allait être 
explicative de la force déstabilisante minimale. 
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5.3.2 Abstract 
The purpose of this study was to characterize balance in individuals with and without 
an incomplete spinal cord injury (ISCI) during the single support phase of gait. Thirty-
four individuals (17 with ISCI, 17 able-bodied) walked at their self-selected walking 
speed. Among those, eighteen individuals (9 with ISCI, 9 able-bodied) with a similar 
walking speed were also analyzed. Stabilizing and destabilizing forces quantified 
balance during the single support phase of gait. The biomechanical factors included 
in the equation of the stabilizing and destabilizing forces served as explanatory 
factors. Individuals with ISCI had a lower stabilizing force and a higher destabilizing 
force compared to able-bodied individuals. The main explanatory factors of the forces 
extracted from the equations were the speed of the center of mass (maximal 
stabilizing force) and the distance between the center of pressure and the base of 
support (minimal destabilizing force). Only the minimal destabilizing force was 
significantly different among subgroups with a similar walking speed. The stabilizing 
and destabilizing forces suggest that individuals with ISCI were more stable than 
able-bodied, which was achieved by walking more slowly –which decrease the speed 
of the center of mass- and keeping the center of pressure away from the margin of 
the base of support in order to maintain balance within their range of physical ability.  
  
5-49 
 
5.3.3 Introduction 
Following a spinal cord injury (SCI), individuals commonly mention recovery of 
walking function as one of the most important goals of rehabilitation (Ditunno et al., 
2008). The prognosis of independent walking among people with an incomplete 
spinal cord injury (ISCI) (American Spinal Injury Association Impairment Scale (AIS), 
level D), being greater than 80%, supports the likelihood of reaching this goal 
(Scivoletto et al., 2009). In addition to impaired walking abilities, an ISCI disrupts the 
normal flow of sensory and motor information involved in balance control (Barbeau et 
al., 1999). Standing balance is indeed considered a major determinant of walking 
abilities (Barbeau et al., 2006, Scivoletto et al., 2008) and is associated with walking 
speed and the use of ambulatory assistive devices in this population (Lemay and 
Nadeau, 2009, Wirz et al., 2010). Balance impairments may also partly explain the 
high incidence of falls in this population (39-75% according to various studies 
(Amatachaya et al., 2011, Brotherton et al., 2007, Phonthee et al., 2013)) and 
resulting secondary fall-related complications, such as fractures and decreased social 
participation (Amatachaya et al., 2011, Brotherton et al., 2007, Phonthee et al., 2013).  
To date, few studies have quantified balance during gait in individuals with SCI. Day 
et al. (2012) documented greater variability in step width and step length, margin of 
stability as well as anteroposterior and mediolateral foot placement compared to able-
bodied individuals while walking on a treadmill. Moreover, variability in step length 
and foot placement was significantly and negatively associated with the Berg Balance 
Scale, a clinical measure of balance (Berg et al., 1989). Leroux et al. (2006) 
previously reported postural modification including accentuated trunk flexion and 
forward pelvic tilt in individuals with ISCI while walking on a treadmill as the grades of 
inclination were increased, presumably to compensate for decreased balance or 
secondary to the use of ambulatory assistive devices (Leroux et al., 2006). However, 
this group of authors did not use specific measures of balance. Previous studies have 
also shown that individuals with ISCI have reduced balance during quasi-static stance 
performed with eyes open or eyes closed as revealed by an increase in the center of 
pressure (COP) mean velocity, sway area and root mean square distance compared 
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to able-bodied individuals (Lemay et al., 2013). Moreover, individuals with SCI display 
a delayed onset of electromyographic activity in the ankle muscles following an 
external perturbation (Thigpen et al., 2009), which may further impair the ability to 
control balance. 
Duclos et al. developed a model to assess balance difficulty during functional tasks 
such as standing balance tasks (Duclos et al., 2012), walking on level surfaces 
(Duclos et al., 2009) and sitting pivot transfers (Gagnon et al., 2012). Using the 
kinematics and ground reaction forces data collected in a laboratory environment, this 
model calculates the stabilizing and destabilizing forces – the theoretical forces 
necessary to stabilize or destabilize the person at each moment of the entire task 
(Duclos et al., 2009). This model assesses both the postural and dynamic 
components of balance during the performance of dynamic tasks when the base of 
support is moving and changing in shape or in size (Duclos et al., 2012) and thus 
provides a comprehensive understanding of balance difficulties. This model may 
therefore serve to optimize interventions in rehabilitation aimed at improving walking 
abilities and reducing the risk of falls among individuals with ISCI.  
We thus conducted a comprehensive laboratory-based protocol with the aim to 
calculate the stabilizing/destabilizing forces and compare balance during single 
support phase of gait of individuals with ISCI and able-bodied counterparts. This sub-
phase of the gait cycle was chosen because weight bearing on one foot while 
progressing forward is a demanding and unstable subtask as previously shown in 
able-bodied and elderly individuals (Duclos et al., 2009, Duclos et al., 2012). Our 
specific objectives were as follows: (1) to compare the postural and dynamic 
components of balance in individuals with ISCI and able-bodied participants during 
the single support phase of gait, as well as at specific moments during the single 
support phase; and (2) to identify biomechanical variables that explain the values of 
these forces. The main hypothesis was that compared to able-bodied individuals, 
both (postural and dynamic) components of balance are impaired in individuals with 
ISCI. Second, since the equations used to calculate the stabilizing and destabilizing 
forces are based on recognized biomechanical factors related to balance such as the 
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COM speed (Pai and Patton, 1997) and the distance between the COP and the limits 
of the base of support (Popovic et al., 2000), we expected that these factors will be 
important to explain respectively the variance of the maximal stabilizing force and the 
minimal destabilizing force respectively (Duclos et al., 2009, Duclos et al., 2012).  
5.3.4 Methods 
5.3.4.1 Participants 
A convenience sample of 17 individuals with a traumatic ISCI (AIS D) were recruited 
from both inpatients and outpatients of the SCI rehabilitation unit of the Institut de 
réadaptation Gingras-Lindsay-de-Montréal (IRGLM) and compared to 17 age-
matched able-bodied controls. The inclusion criteria for the participants with ISCI 
were: (1) the ability to stand for five minutes without external support and (2) the 
ability to walk independently for 15 m without ambulatory assistive devices. 
Participants were excluded if they presented other neurological deficits in addition to 
the SCI or if they had walking or balance difficulties prior to the SCI. None of the able-
bodied participants reported having previous physical impairments that interfered with 
walking or balance. Ethical approval was obtained from the Research Ethics 
Committee of the Centre for Interdisciplinary Research in Rehabilitation of Greater 
Montreal (CRIR). Each participant provided written consent after having read and 
understood the information about the study. 
5.3.4.2 Clinical assessment 
For the participants with ISCI, demographic information regarding the date of injury 
and AIS level were gathered from the participant’s chart. An experienced physical 
therapist conducted the Lower Extremity Motor Score Assessment (LEMS) according 
to American Spinal Cord Injury Association (ASIA) standards (Kirshblum et al., 2011). 
The LEMS is an evaluation of lower extremity muscle strength of 5 major muscle 
groups, representing the myotomes from L2 to S1, using a 6 point (0 to 5) ordinal 
scale. Self-selected walking speed was tested over a distance of 15 meters (Lam et 
al., 2008). Participants were asked to perform three trials at their self-selected 
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comfortable walking speed without any walking assistive devices. Performance over 
the middle 10-m section was timed and speed was calculated (10-m divided by the 
time in second). The three trials were averaged and the mean walking speed was 
calculated.  
5.3.4.3 Gait assessment 
Kinematic and kinetic data for all participants were collected during a 3-hour 
assessment session conducted at the Pathokinesiology Laboratory at the IRGLM. 
Thirty-six skin-fixed infrared light emitting diodes (LEDs) were used to define the 
head, trunk, and bilateral upper and lower extremity segments. In addition, a six-
marker probe was used to digitize the location of 13 bony landmarks to locate joint 
axes and to define the base of support (BOS). A system linking four synchronized 
motion analysis camera bars (Optotrak model 3020; Northern Digital Inc., Waterloo, 
Ontario, Canada) captured the three-dimensional (3D) coordinates of the markers at 
a sampling frequency of 60 Hz. Kinematic data were filtered with a fourth-order 
Butterworth zero-lag filter, with a cut-off frequency of 6 Hz. Anthropometric 
measurements of the trunk, head, lower and upper extremities were taken at the end 
of the laboratory session. These data were entered in the biomechanical calculation 
using the 3D link model segment (Winter et al., 1990). In terms of the kinetic data, 
three AMTI® force platforms, sequentially embedded in a 9-m long walkway, 
recorded the ground reaction forces at a frequency of 600 Hz. The data were filtered 
with a fourth-order Butterworth zero-lag filter, with a cut-off frequency of 10 Hz and 
down-sampled to 60 Hz to match the kinematic data. 
Participants walked along the laboratory pathway at their self-selected comfortable 
speed. After a period of familiarization, five trials for each foot were recorded. Trials 
were analyzed for single stance phase of the lower extremity that stepped onto the 
force plate, between toe off and the following heel strike of the contralateral lower 
extremity.  
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5.3.4.4 Data and statistical analyses 
Analyses were performed on the single support phase of the weakest lower extremity 
as determined by the LEMS score (right/left: 8/9)) for individuals with ISCI to better 
reveal balance difficulties. For the able-bodied participants, balance parameters of 
eight right and nine left steps (i.e., single support phase only) were analyzed to match 
the data of the individuals with ISCI. 
The single support phase of the gait cycle, normalized from 1 to 100 (100 data 
points), was determined by considering the period from contralateral toe off to 
contralateral heel strike. Data were then analyzed using the stabilizing/ destabilizing 
forces model. The stabilizing force (SF) is the theoretical force necessary to stop both 
the COP and the COM at the limit of the potential base of support (defined as the 
outside perimeter of the vertical projection of both feet on the floor) at each moment 
of the task. It is calculated with the following equation: 
 	= −	
	 ∙  ∙ 2 	 
where  corresponds to the stabilizing force, 	
	  to the participant’s mass,  to 
the linear velocity of the COM and  to the horizontal distance between the position 
of the COP and the limit of the base of support in the direction of the COM linear 
velocity (Duclos et al., 2009, Duclos et al., 2012). High stabilizing force values 
indicate higher levels of difficulty in controlling the velocity of the centre of mass. The 
destabilizing force (DF) is the force needed to move the COP to the limit of the base 
of support and is calculated with the following equation: 
 	= 	  ∙ ℎ  
where  corresponds to the destabilizing force,  to the ground reaction force,  to 
the unitary vector normal to the contact surface, ℎ to the height of the COM from 
the supporting surface and  to the horizontal distance between the position of the 
COP and the limit of the base of support in the direction of the COM linear velocity 
(Duclos et al., 2009, Duclos et al., 2012). Low destabilizing force values indicate a 
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position of the body that is destabilized more easily. Mean stabilizing force and 
destabilizing force values over the single support phase, as well as the maximal 
stabilizing force value and the minimal destabilizing force value were averaged for 
each participant and used to characterize balance during the single support phase 
(Duclos et al., 2009). Mean values characterize overall stability during the single 
support phase while extreme values represent the maximal instability experienced 
during the task.  
Descriptive statistics (mean and SD) were calculated for the participants’ 
characteristics (e.g., age, height, mass, BMI, and time post lesion) and for the clinical 
assessments (e.g., self-selected walking speed, single-support phase, and LEMS). 
For both groups of participants, the normality of the data distribution and the 
homogeneity of variance were explored using the Shapiro-Wilk test and Levene’s 
test, respectively. The maximal stabilizing force and the minimal destabilizing force of 
individuals with SCI and the COM speed at maximal destabilizing force of able-bodied 
participants were abnormally distributed. Logarithmic transformation was applied and 
successfully corrected the initial departure from normality (Field, 2009). Between-
group differences for all balance difficulty parameters were explored using 
independent Student t-tests. To further appreciate the importance of group 
differences of the various parameters, Cohen’s d effect sizes were also computed 
(Cohen, 1988). The effect sizes were considered small (<0.5), moderate (<0.8) or 
large (>0.8) based on Cohen’s description.  
To identify the main contributors explaining the maximal stabilizing force and minimal 
destabilizing force, which would provide possible interpretations on the expected 
differences in balance ability between our groups, the level of association between 
the dependent variables (maximal stabilizing force and minimal destabilizing force) 
and the independent variables (participant’s weight, COM speed and COP-BOS 
distance for the stabilizing force; COM height, vertical ground reaction force, and 
COP-BOS distance for the destabilizing force), measured during maximal instability, 
were explored using the Pearson’s product moment correlation coefficient for all 
participants and both groups of participants separately. Then, a multiple regression 
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analysis using a stepwise method (Pin: p≤0.05 and Pout p≥0.1) was performed on 
both dependent variables (minimal destabilizing force and maximal stabilizing force) 
to identify the most important contributing factors among all participants. Only those 
parameters having a correlation coefficient greater than 0.5 and found to be 
significant were included in this last analysis. To further understand the influence of 
walking speed on the stabilizing and destabilizing forces, the data for two subgroups 
(9 participants with ISCI and nine able-bodied individuals, matched for their walking 
speed), were compared using the Mann-Whitney U test for all balance difficulty 
parameters. All tests were performed using SPSS v. 20, with a level of significance 
set at 0.05. 
5.3.5 Results 
5.3.5.1 Participants’ characteristics 
There were no significant differences between the two groups in terms of their 
physical characteristics (age, height, weight, BMI; p≥0.420) (Table 5.5). However, 
there was a significant difference between the LEMS of the strongest and weakest 
lower extremity for ISCI individuals (p=0.004). Participants with ISCI had a slower 
self-selected walking speed than able-bodied individuals (p=0.001). The duration of 
the single support phase did not differ between groups (p=0.718). The mean data for 
the subgroups are presented in Table 5.5. No significant difference was found in self-
selected walking speed between the subgroups. Characteristics of both subgroups 
were also comparable (age, height, weight, BMI; p≥ 0.540). 
5.3.5.2 Balance difficulty parameters during gait 
Figure 5.6 displays the individual profile of some parameters of dynamic balance 
control during the single limb stance phase of gait for both groups of participants. For 
the stabilizing force (Figure 5.6 A), the individual profiles were rectilinear in almost all 
ISCI individuals but bell-shaped in able-bodied participants, with maximal stabilizing 
forces occurring in the second part of the single stance phase (before 75% for most of 
them). The destabilizing force and the COP-BOS distance had a similar shape, with 
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minimal values near 50% of the single support phase in individuals with ISCI (Figure 
5.6 B and C). In able-bodied participants, minimal values of the COP-BOS were 
reached later in the single stance phase (~60%). The vertical ground reaction force 
profiles were irregular in individuals with ISCI while a common decrease around 50% 
was found in the able-bodied group (Figure 5.6 D). Regarding the COM speed, a 
small decrease was observed near 50% for all individuals with a mean value higher in 
able-bodied individuals than in individuals with ISCI (Figure 5.6 E). For the COM 
height, the maximal values arrived around 50% with greatest between-subject 
variability in able-bodied participants.   
Participants with ISCI had lower mean and maximal stabilizing forces (p<0.05) and 
higher mean and minimum destabilizing forces (p<0.05) compared to able-bodied 
participants (Table 5.6). The corresponding effect sizes were large (d>0.8) except for 
the mean destabilizing forces (d=0.71). For the biomechanical parameters, the mean 
COM speed as well as its value taken at the maximal stabilizing force were slower in 
individuals with ISCI (p<0.000) with large effect sizes (d≥1.59). For individuals with 
ISCI, mean COP-BOS distance and its value taken at minimal destabilizing force 
were greater compared to able-bodied participants (p<0.05). The COP-BOS almost 
reached the level of significance at maximal stabilizing force (p=0.065). No significant 
difference in COM height or vertical ground reaction force was shown between the 
groups (p≥0.072; d≤0.64).  
5.3.5.3 Correlation coefficients and multiple regression analyses 
For both groups and all participants combined, a significant level of association was 
obtained between the maximal stabilizing force and the COM speed 
(0.695 ≤ r ≤ 0.866) (Table 5.7 and Figure 5.7). Other parameters were not significantly 
associated with the maximal stabilizing force. The minimal destabilizing force 
significantly correlated with COP-BOS distance and vertical ground reaction force 
(r ≥ 0.659). 
The multiple regression analysis revealed that COM speed was the only factor which 
determined the maximal stabilizing force. For the the minimal destabilizing force, the 
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COP-BOS distance and the vertical ground reaction force explained together 96% of 
the variance of the dependent variable (Table 5.8).  
5.3.5.4 Differences between the two subgroups 
When comparing subgroups with similar speed, there was no difference in the 
stabilizing force between the subgroups. For the destabilizing force, the minimal value 
was still significantly higher in the group of individuals with ISCI, although this 
difference was at the threshold level (p=0.05; d=1.05). The COP-BOS distances, 
taken when the stabilizing force was maximal (p=0.031; d=1.00) and the destabilizing 
force was minimal (p=0.05; d=1.26), were greater in individuals with ISCI, although at 
the threshold level for the latter parameter.  
5.3.6 Discussion 
In this study, we compared balance during the single support phase of gait among 
individuals with ISCI and their able-bodied counterparts. The results revealed that 
individuals with ISCI are more stable than able-bodied participants during the single 
support phase of gait in terms of both the postural and dynamic components of 
balance. Stabilizing and destabilizing force profiles indicated that maximal instability is 
experienced between 50 and 75% of the single support phase, while the maximal 
stabilizing force is much more variable. The analysis identified COM speed as the 
most important factor in explaining the stabilizing force. Similarly, the COP-BOS 
distance and vertical ground reaction force were explanatory factors of the 
destabilizing force for both groups of participants. 
5.3.6.1 Individuals with ISCI walk slower to ensure balance during walking  
Individuals with ISCI presented a lower stabilizing force and a greater destabilizing 
force than able-bodied participants during the single support phase. These results 
indicate that walking performance at their self-selected speed among individuals with 
ISCI was more stable for both components of balance. These are unexpected 
findings since previous studies have shown that these individuals have reduced 
balance abilities (Lemay et al., 2013, Thigpen et al., 2009) compared to able-bodied 
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subjects. However, individuals with ISCI walked more slowly than their able-bodied 
counterparts, a potential compensatory strategy that requires specific examination.  
The self-selected walking speed of the individuals with ISCI in our study reached 87% 
of the value of the able-bodied group. Previous studies have associated reduced 
walking speed in individuals with ISCI to motor deficits as revealed in the present 
study by the decrease in the LEMS in both lower extremities. However, these 
individuals could walk at faster speeds (Nadeau et al., 2011) since they have the 
lower limb muscular reserve to generate the mechanical power required to walk 
faster. Therefore, one may question the criteria used to establish self-selected 
walking speed aside from lower extremity strength generating capability.  
One hypothesis could be that reducing walking speed may help individuals with ISCI 
to keep balance control within their range of physical capacities. Walking at a faster 
speed requires a higher level of effort (Requiao et al., 2005) that could lead to muscle 
fatigue, thus impeding the ability to control higher postural and dynamic balance 
demands. Thus, a decreased self-selected walking speed in individuals with ISCI 
allows them to keep the stabilizing forces within a range they can control considering 
their sensorimotor deficits, level of functional abilities and self-confidence. The 
significant associations found between the COM speed and the stabilizing forces 
support this interpretation. Lower COM speed actually decreases the force needed to 
stabilize an individual. Individuals with ISCI have reduced postural responses to an 
external perturbation (Thigpen et al., 2009) and a decreased ability to efficiently grade 
muscle activity below the level of the lesion (Thomas et al., 2013), suggesting 
reduced effectiveness of balance strategies that could explain the lower walking 
speed.  
To further support this point, we analyzed individuals with ISCI who had a self-
selected walking speed greater than 1 m/s. Although there was no difference between 
the subgroups in terms of the dynamic component of balance, the postural 
component still confirmed greater stability in individuals with ISCI, as indicated by a 
higher minimal destabilizing force and an increase in the COP-BOS distance at 
minimal destabilizing and maximal stabilizing forces. Residual sensorimotor deficits 
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may therefore influence only the postural component in those individuals with ISCI 
with a better gait function. Hence, evaluating both components of balance control in 
individuals with ISCI is highly relevant.  
5.3.6.2 Greater COP-BOS distances maximize the safety margin 
Individuals with ISCI had a higher mean value of COP-BOS distance when the 
stabilizing force was maximal and the destabilizing force was minimal compared to 
able-bodied individuals. Keeping the COP further away from the limits of the base of 
support could be interpreted as a means to maximize the safety margin since the 
ability to move the COP to control the COM decreases as one approaches the limits 
of the base of support.  
In fact, Popovic et al. (2000) previously demonstrated the relationship between 
standing balance and the distance between the COP and the limit of the BOS. During 
quiet stance, the position of the COP is located within the high preference zone of the 
base of support 99% of the time (Popovic et al., 2000). The COP rarely moves 
outside this zone into the undesirable zone or the unstable zone, where moving the 
lower extremity is needed to maintain balance (Popovic et al., 2000). Besides, the 
COP position is adjusted to control COM movements during walking (Winter, 1995). 
Similarly, following an external perturbation or when walking on an unstable surface, 
an increase in step width preserves this relationship between the COP and the COM 
(Hak et al., 2012, MacLellan and Patla, 2006). This strategy increases the margin of 
stability, a concept based on the COM speed, as well as the relation between the 
COM position and the base of support (Hof et al., 2005). Thus, our results are in line 
with these studies and indicate that keeping the COP at a distance from the limit of 
the base of support (15 to 18 mm) in individuals with ISCI could be seen as a 
compensatory strategy to maximize stability given their limited ability to sustain higher 
levels of instability when walking faster. 
Analyzing the individual profile of the stabilizing and destabilizing forces further 
supports COP-BOS distance as a key parameter involved in balance. Force profiles 
are affected by the parameters from which they are derived. Among these, COM 
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speed and height display little variation throughout the single support phase of gait 
and may only minimally explain the variation seen in the stabilizing and destabilizing 
force profiles. Instead, COP-BOS distance is one of the main influencing factors given 
its curvilinear profile. For example, near the end of the single support phase, most 
individuals will experience a decrease in balance difficulty as indicated by a 
downward shift in many stabilizing force profiles as well as an upward trend in 
destabilizing force profiles. The distance between the COP and the limit of the 
potential BOS simultaneously increases sharply when the swinging leg passes in 
front of the stance leg, increasing the limits of stability and thus reducing balance 
difficulty. 
5.3.6.3 No difference in COM height and vertical ground reaction force 
between groups 
COM height also has an impact on overall stability during gait. Based on our 
equations, high COM height generates lower destabilizing forces and mechanically 
increases the demand on the balance system. MacLellan et al. has shown that a 
lower COM position is used as a strategy to provide more stability when walking on a 
medium density foam surface (MacLellan and Patla, 2006). In our study, since both 
groups of participants were similar in height, the absence of a difference in COM 
height indicates that individuals with ISCI did not modify their COM height to 
maximize stability.  
Although it did not reach the level of significance, a tendency for the vertical ground 
reaction force to be higher in individuals with ISCI was observed. Vertical ground 
reaction force is generally associated with walking speed, in that walking faster will 
increase the vertical ground reaction force (Keller et al., 1996), especially during heel 
strike and toe off (Chung and Wang, 2010, Jordan et al., 2007). The minimal vertical 
ground reaction force during stance happens between those two events and tends to 
decrease with increased walking speed (Jordan et al., 2007). The heel strike and toe 
off were excluded from our analysis (i.e., double-support phase) and individuals with 
ISCI had a lower walking speed, which may explain the higher vertical ground 
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reaction force observed in this group of participants. Thus, lower gait speed appears 
to affect not only the dynamic component but also the postural component of balance. 
5.3.6.4 Limits of the study 
This study restricted the quantification of balance to the single support phase of gait. 
Although, single stance is a demanding subtask in terms of balance, further studies 
must be done to assess the entire gait cycle of individuals with SCI as they transition 
through the various phases of the gait cycle. Considering the importance of walking 
speed, it will be relevant to assess individuals with ISCI at different walking speeds to 
characterize their strategies and confirm our findings. This will need to be done along 
with a detailed analysis of their physical abilities.  
5.3.7 Conclusion 
The dynamic and postural components of balance during the single support phase of 
gait differed between individuals with ISCI and able-bodied controls. Individuals with 
ISCI may choose to walk at a slower speed as a compensatory strategy to 
accommodate for their sensorimotor functions and optimize balance (e.g., reduce risk 
of falls). Evaluating both components of balance in individuals with ISCI is necessary 
in order to better characterize performance during walking. 
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Tableau 5.5 : Characteristics (mean ± SD) for all participants and subgroups 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
BMI: Body mass index; LEMS: Lower extremity motor score. A significant difference in self-selected walking 
speed exists between the two groups (independent sample t-test; p= 0.001) and between the strong and 
weak lower extremity in individuals with ISCI in the complete group (paired t-test, p= 0.004) and in the  
subgroup (Wilcoxon signed rank test, p= 0.016). 
 
 
 
 
 Participants with ISCI  Able-bodied participants 
Clinical characteristics Group (n=17) Subgroup (n=9)  Group (n=17) Subgroup (n=9) 
Age (years) 54.1± 15.5 47.7 ± 18.1  53.9 ± 21.0 57.8 ± 17.2 
Height (cm) 171.5 ± 6.5 172.9 ± 6.2  169.6 ± 9.8 167.2 ± 9.2 
Mass (kg) 78.5 ± 15.3 80.7 ± 14.3  74.7 ± 11.9 72.4 ± 12.2 
BMI (kg/m2) 26.5 ± 4.0 26.9 ± 4.0  25.9 ± 3.6 25.8 ± 3.7 
      
Self-selected walking speed (m/s) 1.06 ± 0.23 1.21 ± 0.14  1.35 ± 0.19 1.23 ± 0.13 
Single-support stance phase (s) 0.37 ± 0.05 0.37 ± 0.04  0.36 ± 0.05 0.39 ± 0.05 
      
Time post lesion (days) 374.5 ± 194.2 336.7 ± 222.2  NA NA 
LEMS: strong 23.3 ± 1.7  23.8 ± 1.7  NA NA 
            weak 21.9 ± 2.2 22.0 ± 2.6  NA NA 
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Tableau 5.6 : Between-group comparisons on stability variables during the single support phase of walking 
Stability parameters 
Complete group Subgroup 
Participants 
with ISCI 
Able-bodied 
participants 
Effect-size Participants 
with ISCI 
Able-bodied 
participants 
Effect-size 
(n=17) (n=17) (d) (95% CI) (n=9) (n=9) (d) (95% CI) 
Stabilizing force (N) Mean 191 ± 131 424 ± 156a 1.62 (0.82, 2.36) 280 ± 118 341 ± 103 0.55 (-0.41, 1.47) 
Maximal 280 ± 228 712 ± 346a 1.48 (0.69, 1.25) 421 ± 227 501 ± 183 0.40 (-0.55, 1.31) 
          
Destabilizing force (N) Mean 136 ± 36 116 ± 17a 0.71 (0.00, 1.38) 132 ± 27 112 ± 17 0.91 (-0.10, 1.83) 
 Minimal 100 ± 29 72 ± 21a 1.09 (0.35, 1.79) 97 ± 30 69 ± 22b 1.05 (0.02, 1.98) 
COM speed (m/s) 
 
Mean 0.82 ± 0.26 1.20 ± 0.19a 1.67 (0.85, 2.41) 1.00 ± 0.18 1.11 ± 0.12 0.72 (-0.27, 1.64) 
At MSF 0.83 ± 0.27 1.20 ± 0.18a 1.59 (0.78, 2.31) 1.03 ± 0.18 1.11 ± 0.10 0.55 (-0.49, 1.46) 
  
 
      
COP-BOS distance (m) Mean 0.18 ± 0.03 0.17 ± 0.02a 0.39 (-0.30, 1.06) 0.18 ± 0.03 0.16 ± 0.02 0.78 (-0.21, 1.70) 
 At MSF 0.18 ± 0.04 0.15 ± 0.05 0.66 (-0.04, 1.34) 0.18 ± 0.05 0.13 ± 0.05b 1.00 (-0.02, 1.93) 
 At MDF 0.15 ± 0.03 0.12 ± 0.03a 1.00 (0.27, 1.69) 0.15 ± 0.04 0.11 ± 0.02 b 1.26 (0.20, 2.21) 
   
 
      
COM height (m) Mean 0.99 ± 0.05 0.97 ± 0.07 0.32 (-0.36, 1.00) 1.00 ± 0.04 0.96 ± 0.06 0.78 (-0.21, 1.70) 
 At MDF 1.00 ± 0.05 0.98 ± 0.07 0.00 (-0.67, 0.67) 1.00 ± 0.04 0.97 ± 0.05 0.66 (-0.32, 1.58) 
          
Vertical GRF (N) Mean 724 ± 140 675 ± 107  0.42 (-0.27, 1.09) 736 ± 133 667 ± 101 0.58 (-0.39, 1.49) 
 At MDF 649 ± 140 580 ± 125 0.64 (-0.07, 1.31) 657 ± 142 588 ± 109 0.55 (-0.42, 1.46) 
COM: Center of mass, COP: Center of pressure, BOS: Base of support, GRF: Ground reaction force, MSF: Maximal stabilizing force, 
MDF: Minimal destabilizing force, d: Cohen’s d, CI: Confidence interval, a: significant difference between the groups with independent 
t-test (p≤ 0.05). b: significant difference between the groups with Mann-Whitney U test (p≤ 0.05). 
 
  
5-67 
 
Tableau 5.7 : Pearson’s correlation coefficients between stability and biomechanical parameters 
 Stability parameters Groups COP-BOS distance COM speed Participant’s weight 
Maximal stabilizing force ISCI 0.064  0.866*** 0.053 
 Able-bodied 0.371 0.695** 0.284 
 Combined 0.063 0.804** 0.046 
 
    
Stability parameters Groups COP-BOS distance Vertical GRF COM height 
Minimal destabilizing force ISCI 0.738**   0.761*** 0.345 
 Able-bodied   0.720*** 0.659**  0.274 
 Combined   0.781***   0.747*** 0.309 
ISCI: incomplete spinal cord injury, COP: Center of pressure, BOS: Base of support, COM: Center 
of mass, GRF: Ground reaction force. *p ≤ 0.05, **p ≤ 0.01, ***p ≤ 0.001. The values for COM 
speed, COM height, and COP-BOS distance are respectively measured using the corresponding 
force (maximal or minimal). 
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Tableau 5.8 : Multiple regression analyses (stepwise) on stability parameters 
Dependent variables Independent variables β p-value R2 
Maximal stabilizing force COM speed 0.804 0.000 0.647 
 Total   0.647 
     
Minimal destabilizing force COP-BOS distance 0.651 0.000 0.610 
 Vertical GRF 0.608 0.000 0.352 
 Total   0.962 
COM: Center of mass, COP: Center of pressure, BOS: Base of support, GRF: Ground 
reaction force, β: standardized regression coefficient, R2: coefficient of determination. 
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Figure caption: 
Figure 5.6: Line graphs showing the progression over time of some stability 
parameters during the single support phase of walking for both groups of participants. 
COM: center of mass; COP: center of pressure; BOS: limit of the base of support; 
GRF: ground reaction force. Each line represents the mean of the stance phase trials 
normalized from 0 to 100% for a single individual. Graphs depicting the stabilizing 
force use a different scale for the y axis in order to appreciate the general appearance 
of the individual lines.  
Figure 5.7: Scatter plots of the maximal stabilizing force, minimal destabilizing force 
and minimal stability index as a function of COM speed and height, COP-BOS 
distance, and vertical ground reaction force for both groups of participants 
(participants with incomplete spinal cord injury (ISCI): dark symbols; able-bodied 
participants (ABP): grey symbols). COM: center of mass; COP: center of pressure; 
BOS: limit of the base of support; GRF: ground reaction force. Pearson’s correlation 
coefficients indicated in the graphs are for each group of participants. 
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Figure 5.6 : Profile of the stabilizing and destabilizing forces and their 
potential explanatory factors for both groups of participants. 
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Figure 5.7 : Scatter plots of the maximal stabilizing force and the minimal 
destabilizing force as a function of their potential explanatory 
factors 
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5.4 Article 4: Balance during gait initiation and termination of adults with 
incomplete spinal cord injury  
Jean-François Lemay, 1,2 MSc, PT; Cyril Duclos, 1,2  PhD, PT; PhD; Dany Gagnon, 1,2 
PhD, PT, Nadeau S 1,2 PT 
1Laboratoire de pathokinésiologie, Centre de recherche interdisciplinaire en 
réadaptation du Montréal métropolitain, Institut de réadaptation Gingras-Lindsay de 
Montréal (IRGLM), Québec, Montréal. 
2École de réadaptation, Université de Montréal, Québec, Canada. 
Article soumis et en révision à Human Movement Science. 
En tant qu’auteur principal, je confirme mon apport considérable et majoritaire à 
chacune des étapes ayant mené à la rédaction de cet article, ce qui inclut le 
développement du protocole expérimental, la collecte des données, le traitement et 
l’analyse des données, l’interprétation finale des résultats et la rédaction du 
manuscrit. Dr Dany Gagnon, Dr Duclos et Dre Nadeau ont supervisé chacune des 
étapes du projet décrites précédemment. 
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5.4.1 Préface 
L’initiation et l’arrêt de la marche sont des tâches particulières du point de vue du 
contrôle postural. En effet, elles impliquent une transition entre deux phases, une 
phase bipodale relativement stable et une phase unipodale plus dynamique tout en 
opérant une accélération ou une décélération du centre de masse. En ce sens, 
l’évaluation de ces tâches pourra permettre d’étendre l’évaluation du contrôle postural 
de l’équilibre à des tâches qui sollicitent différemment l’équilibre debout. 
Afin de d’initier ou d’arrêter la marche sans perte d’équilibre, un contrôle précis du 
COP est nécessaire afin d’accélérer (initiation) ou de décélérer (arrêt) le COM dans la 
direction désirée tout en tenant compte des modifications de la base de support 
(Chang et Krebs, 1999; Sparrow et Tirosh, 2005). Certaines évidences supportent 
l’atteinte du contrôle du COP chez les personnes avec LM lors de tâches 
dynamiques. En conséquence, une diminution du contrôle postural lors de l’exécution 
des tâches d’initiation et d’arrêt de la marche chez cette clientèle est attendue 
puisque ces tâches sont plus complexes à réaliser. À notre connaissance, aucune 
étude n’a analysé l’initiation et l’arrêt de la marche chez les personnes ayant une LM. 
L’analyse de ces tâches à l’aide du modèle des forces stabilisantes et déstabilisantes 
(Duclos et al., 2009) semble adéquate puisque ce modèle évalue les composantes 
posturale et dynamique du contrôle postural, ce qui cadre avec les exigences des 
phases bipodale et unipodale de l’initiation et l’arrêt de la marche. 
L’objectif de cette étude était de décrire et comparer les composantes dynamiques et 
posturales du contrôle postural durant la phase d’initiation et d’arrêt de la marche 
chez des individus ayant une LM. L’hypothèse était que les phases bipodales étaient 
plus stables que les phases unipodales compte tenu de la différence de la base de 
support et ce pour les deux composantes du modèle d’équilibre. Une absence de 
différence entre l’initiation et l’arrêt de la marche pour les phases unipodale et 
bipodale était également attendue. 
L’objectif secondaire était de comparer la phase unipodale de l’initiation et de l’arrêt 
de la marche à celle de la marche naturelle pour déterminer quelle était la plus 
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instable pour cette population. L’hypothèse émise stipulait que la phase unipodale de 
la marche naturelle était plus instable que durant l’initiation ou l’arrêt de la marche sur 
la composante dynamique du modèle en raison de la vitesse du COM probablement 
plus élevée durant la marche naturelle. Pour la composante posturale, l’hypothèse 
prédisait une instabilité plus grande lors de l’initiation et l’arrêt de la marche que lors 
de la marche naturelle. 
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5.4.2 Abstract 
Gait initiation and termination are potentially challenging tasks for balance due to the 
transition from a quasi-static bipodal phase to a dynamic single-support phase. The 
purpose of this study was to compare the bipodal and single-support phases of gait 
initiation and termination in individuals with incomplete spinal cord injury (ISCI). 
Twelve individuals with ISCI were evaluated on the dynamic and postural 
components of balance using the stabilizing and destabilizing forces during gait 
initiation, termination and natural gait. Phase comparisons were made using non 
parametric tests. Visual inspection of the force profile of the factors explaining the 
forces was also conducted. Gait termination challenged more the postural control 
during the single-support phase than the bipodal phase for the dynamic component of 
the stabilizing/destabilizing forces model (p=.002). For gait initiation, the most 
challenging phase varied with the components analyzed (single-support phase for the 
dynamic component, bipodal phase for the postural component) (p≤.008). The single 
support phase is more challenged during gait termination (both components) (p≤.015) 
while the bipodal phase is more challenged during gait initiation (dynamic 
components) (p=.012). The stabilizing force and the speed of the center of mass on 
the one hand, and destabilizing force and the distance between the center of 
pressure and the base of support on the other hand, had a similar profile. The single-
support phase of gait termination was the most challenging among all phases 
evaluated, being as challenging as the single-support phase of level constant gait. 
This phase should be targeted in rehabilitation in order to improve balance and 
decrease the risk of falling in this population. 
  
5-76 
 
5.4.3 Introduction 
Standing postural control is impaired following a traumatic spinal cord injury (SCI). 
Although over 80% of individuals with an incomplete SCI (ISCI), commonly classified 
as an AIS D level (American Spinal Cord Injury Impairment Scale), will eventually 
recover a functional walking status (Scivoletto, Di Donna, Scivoletto, & Di Donna, 
2009), the residual sensorimotor deficits will affect their ability to stand safely 
(Barbeau, Ladouceur, Norman, Pepin, & Leroux, 1999). This is demonstrated by the 
high incidence of falling occurring in this population, varying from 39% (over a 6 
months period) to 75% (over a year period) according to studies (Amatachaya, 
Wannapakhe, Arrayawichanon, Siritarathiwat, & Wattanapun, 2011; Brotherton, 
Krause, & Nietert, 2007; Phonthee, Saengsuwan, Siritaratiwat, & Amatachaya, 2013). 
As a result, numerous fall-related impairments and disabilities such as physical 
injuries and an impeded social participation are reported (Amatachaya et al., 2011; 
Brotherton et al., 2007; Phonthee et al., 2013). Describing standing postural control in 
this population is therefore needed to develop treatment strategies aimed at reducing 
the risk of falling. 
This lack of postural control may be related to the difficulty in controlling the center of 
pressure (COP) during quasi-static and dynamic standing activities. The COP, 
representing the point application of the ground reaction force vector, is used to 
quantify quasi-static postural control in standing since it regulates the position of the 
center of mass (COM) over the base of support (BOS) (Prieto, Myklebust, Hoffmann, 
Lovett, & Myklebust, 1996; Winter, 1995). Compared to able-bodied individuals, 
individuals with SCI have an increased mean velocity, sway area and root mean 
square distance of the COP during quasi-static standing (Lemay et al., 2013), an 
increase in postural sway as measured by the stability index and Fourier index of the 
Tetrax® (Lee et al., 2012), and a lack of precision of COP movement when reaching 
maximally in specific directions (Lemay, Gagnon, et al., 2014). During gait, an 
increased variability of the margin of stability, a measure of postural control based on 
the distance between the COP and the extrapolated COM, is observed (Day, Kautz, 
Wu, Suter, & Behrman, 2012) as well as an increased distance between the COP and 
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the BOS and a reduced COM speed during the single-support phase of gait (Lemay, 
Duclos, Nadeau, Gagnon, & Desrosiers, 2014). Postural control deficits are thus 
present in quasi-static as well as in dynamic tasks in this population. 
Gait initiation (GI) and gait termination (GT) also challenge COP and COM control 
(Chang & Krebs, 1999; Sparrow & Tirosh, 2005). Indeed, a fine control of the COM by 
the COP is needed during the transition between the relatively stable quasi-static 
bipodal phase and the more challenging and dynamic single-support phase that are 
present in both tasks (Chang & Krebs, 1999; Halliday, Winter, Frank, Patla, & Prince, 
1998; Jian, Winter, Ishac, & Gilchrist, 1993; van Keeken, Vrieling, Hof, Postema, & 
Otten, 2013; Viton et al., 2000). Since their controls depend on the integrity of 
sensorimotor functions of the lower extremity and trunk (Mickelborough, van der 
Linden, Tallis, & Ennos, 2004; Remelius et al., 2008; Sparrow & Tirosh, 2005), 
impairments in GI and GT are expected following a SCI although it has never been 
reported to this day. 
The aim of this study was to compare and describe postural control during the bipodal 
and single-support phases of GI and GT as well as during the single-support phase of 
natural constant gait in individuals with SCI. We hypothesized that the single-support 
phase would be more challenging than the bipodal phase during GI and GT. Since 
the profile of the COP and COM during GI and GT are usually very similar (although 
reverse in sequence), we hypothesised that there will be no difference between the 
bipodal and single-support phases of these two tasks. Lastly, the destabilising force 
should be higher in GI and GT than constant walking while the stabilizing force will be 
higher in constant walking compared to GI and GT. 
5.4.4 Methods 
5.4.4.1 Participants 
A convenience sample of 12 individuals with ISCI (AIS D) was recruited from the in- 
and out-patient populations of the SCI rehabilitation unit of the Institut de réadaptation 
Gingras-Lindsay-de-Montréal (IRGLM) (Table 5.9). The inclusion criteria for the 
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participants with ISCI were: (1) the ability to stand for five minutes without external 
support and (2) the ability to walk independently for 15m without ambulatory assistive 
devices. Participants were excluded if they presented other neurological deficits in 
addition to the SCI or if they had walking or postural control difficulties prior to the 
SCI. Ethical approval was obtained from the Research Ethics Committee of the 
Center of interdisciplinary research in rehabilitation of greater Montreal (CRIR). Each 
participant gave a written consent after they had read and understood the information 
about the study. 
5.4.4.2 Clinical assessment 
Demographic information about the date of injury and the AIS level were gathered 
from the participant’s medical records. An experienced physical therapist conducted 
all clinical assessments. The lower-extremity motor score assessment (LEMS) was 
performed according to the American Spinal cord Injury Association (ASIA) standards 
(Kirshblum et al., 2011). The Berg Balance Scale (BBS) was used to assess standing 
postural control (Lemay & Nadeau, 2009; Wirz, Muller, & Bastiaenen, 2010). Natural 
gait speed was tested over a 15-m distance (Lam, Noonan, Eng, & Team, 2008). 
Participants walk three times at their usual walking speed without any walking 
assistive devices. Performance over the middle 10-m section was timed. The three 
trials were averaged and the mean speed of walking was calculated. 
5.4.4.3 Biomechanical Assessment 
Kinematic and kinetic data were collected during a single session at the 
Pathokinesiology Laboratory at the IRGLM. Thirty-six skin-fixed infrared light emitting 
diodes (LEDs) were used to define the head, trunk, and bilateral upper and lower 
extremity segments. In addition, a six-marker probe was used to digitize the location 
of 13 bony landmarks to locate joint axis. Twenty additional points were recorded to 
trace the feet and define the contour of the BOS so that it could be determined during 
the experimental task based on the position of the foot markers. A system linking four 
synchronized motion analysis camera bars (Optotrak model 3020; Northern Digital 
Inc., Waterloo, Ontario, Canada) captured the three-dimensional (3D) coordinates of 
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the markers at a sampling frequency of 60 Hz. Kinematic data were filtered with a 4th 
order Butterworth zero-lag filter, with a cut-off frequency of 6 Hz. For the kinetic data, 
three AMTI® force platforms, embedded in a 9-m walkway, recorded the ground 
reaction forces at a frequency of 600 Hz. The data were filtered with a 2th order 
Butterworth double-pass filter to eliminate phase shift, with a cut-off frequency of 10 
Hz and downsampled at 60 Hz to match the kinematic data. Anthropometric 
measurements of the trunk, head, lower and upper extremities were taken at the end 
of the laboratory session and were entered in a 3D link-segment model along with the 
kinematic data and the ground reaction forces (Winter, Patla, & Frank, 1990). 
5.4.4.4 Experimental tasks 
5.4.4.4.1 Gait initiation: 
Participants stood with their feet in a natural symmetrical position on side-by-side 
force platforms. Upon verbal cue, they were instructed to initiate gait at a comfortable 
self-selected speed leading with their preferred lower extremity. Each participant 
completed at least four trials of GI. Acquisition of kinematic and kinetic data was 
triggered about 1 s prior to the verbal cue and ended after the participant had 
completed at least 3 complete gait cycles. 
5.4.4.4.2 Gait termination: 
Participants were asked to walk at a natural comfortable speed for a minimum of 3 
complete gait cycles before stopping with their feet on side-by-side force plates in a 
symmetrical position. Each participant completed at least four trials of GT using their 
preferred lower extremity, defined as the first one touching a force plate. Data 
collection started about 1 s prior to the initiation of the task and ended at least 3 s 
after stopping. 
5.4.4.4.3 Natural gait 
Participants walked along the laboratory pathway at their self-selected comfortable 
speed. After a period of familiarization, five trials for each foot were recorded. Trials 
were analysed during the single-support phase of gait. The mean value of the two 
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lower extremities was used for subsequent analyses comparing the single-support 
phase of natural gait to the single-support phase of GI and GT. 
5.4.4.5 Data analyses 
The onset of GI and the end of GT were determined using a threshold value of 0.021 
m/s of the COM speed in the anterior direction. This threshold represents the 
absolute mean value plus 2 standard deviations of the COM speed during the first 
thirty iterations of the quiet stance phase preceding gait initiation for all trials 
performed by all participants. 
GI and GT were subdivided into two phases. For GI, the bipodal phase (GIB) began 
when the COM speed exceeded the threshold value and ended with the toe off of the 
first foot leaving the force plate. The single-support phase (GIS) lasted from toe off to 
heel strike (swing phase) of the foot leaving first the force plate. For GT, the single-
support phase (GTS) lasted from the last toe off to foot flat of the last lower extremity 
touching the force plate. The bipodal phase (GTB) began at foot flat and ended when 
the COM speed in the anterior direction decreased under the threshold. Each phase 
was normalized from 0 to 100.  
Postural control was analysed during each phase using the stabilizing/destabilizing 
forces model evaluating the dynamic and postural components of postural control 
(Duclos et al., 2009; Duclos, Lequertier, Mullié, & Leclerc, 2013). Although many 
models exist to assess postural control during gait (Bruijn, Meijer, Beek, & van Dieen, 
2013), this model was chosen since it has been proven successful to compare 
postural control performance during gait of individuals with SCI to that of able-bodied 
individuals (Lemay, Duclos, et al., 2014). Previous studies have also shown that the 
model is sensitive to within-group performance during walking under varying sensory 
context and that both components are complementary to describe postural control 
requirements during various exergames (Duclos, Mieville, Gagnon, & Leclerc, 2012; 
Mullie & Duclos, 2014). The fact that the model considers the distance between the 
COP and the limit of the potential BOS (defined as the outside perimeter of the 
vertical projection of both feet on the floor) in the direction of current displacement of 
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the COM makes it suitable to assess postural control without limitation in the plane of 
the movement analysed, despite previous critics (Bruin et al. 2013). The stabilizing 
force (SF) is the theoretical force necessary to stop both the COP and the COM at the 
limit of the potential BOS. It is calculated with the following equation: 
 	= −	
	 ∙  ∙ 2 	 
where  corresponds to the stabilizing force, 	
	  to the participant’s mass,  to 
the linear velocity of the COM and  to the horizontal distance between the position 
of the COP and the limit of the potential BOS in the direction of the COM linear 
velocity (Duclos et al., 2009 and its 2009 erratum; Duclos et al., 2012; Lemay, Duclos, 
et al., 2014). High values of the SF indicate a high challenge to the postural control 
system. The destabilizing force (DF) is the force needed to move the COP to the 
limits of the potential BOS. It is calculated with the following equation:  
 	= 	  ∙ ℎ  
where  corresponds to the destabilizing force,  to the ground reaction force,  to 
the unitary vector normal to the contact surface, ℎ to the height of the COM from 
the supporting surface and  to the horizontal distance between the position of the 
COP and the limit of the potential BOS in the direction of the COM linear velocity 
(Duclos et al., 2009 and its 2009 erratum; Duclos et al., 2012; Lemay, Duclos, et al., 
2014). Low values of the DF indicate that the body is easily destabilized.   For each 
participant, the means of the maximal SF and minimal DF of all trials, representing 
the instant of maximal instability, were computed for each phase of GI and GT, as 
well as for constant gait (Duclos et al., 2009; Duclos et al., 2012). To further 
understand what influence these forces the most, factors extracted from the 
mathematical equation of the forces (COM speed and COP-BOS distance for the SF, 
COP-BOS distance, COM height, and the vertical ground reaction force (GRF) for the 
DF) were calculated at the moment of maximal instability of each force. 
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5.4.4.6 Statistical analysis 
Descriptive statistics (mean and SD) were calculated on the participants’ 
characteristics and on the clinical assessments. The normality of the data distribution 
was explored using the Shapiro-Wilk test. Due to the small sample size and the non-
normal distribution of some data, non-parametric tests were used for the analyses. 
The Wilcoxon signed-rank test was used to compare forces and explanatory factors 
during both phases of GI and GT as well as during GIB and GTB (the bipodal 
phases). Friedman’s ANOVA was conducted on the forces and the explanatory 
factors during GIS, GTS and constant walking (the single-support phase). In the 
presence of a significant difference on Friedman’s ANOVA, a Wilcoxon signed-rank 
test was used to compare these three tasks to one another using an adjusted alpha 
level of 0.05/3 (Bonferroni correction). Effect sizes on phase difference were 
computed with a Pearson’s correlation coefficient (r) (Nakagawa & Cuthill, 2007) and 
considered small (0.1), moderate (0.3) or large (0.5) (Cohen, 1988). To identify 
factors in the equation explaining most of the changes in maximal SF and minimal 
DF, a visual inspection of the profile of their respective explanatory factors during 
both phases of GI and GT was conducted in order to find which profiles share a 
similar appearance. A 0.05 level of significance was used for all tests except for the 
post-hoc tests as described previously. All tests were performed on SPSS v. 20. 
5.4.5 Results 
5.4.5.1 Parameters of dynamic postural control 
For GI, individuals with ISCI had a significantly higher maximal SF (p= 0.003) and 
minimal DF (p= 0.008) during GIS than GIB. During GT, the maximal SF was 
significantly higher during GTS than during GTB (p= 0.002). Value of the minimal DF 
tended to be lower during GTS than GTB although it did not reach the level of 
significance (p= 0.06). All effect sizes were considered large (r≥ 0.54) (Table 5.10 and 
5.11, Figure 5.8). 
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For the bipodal phase of GI and GT, the maximal SF was higher during GIB than GTB 
(p= 0.012, r= 0.72) while no difference was seen on the minimal DF (p= 0.937, r= 
0.23) (Figure 5.8). 
Friedman’s ANOVA revealed a significant difference between single-support phases 
of constant gait and GI and GT, for both the maximal SF (p= 0.000) and the minimal 
DF (p= 0.002). Specifically, the maximal SF during both the single-support phase of 
natural gait and GT was significantly higher than GI (p= 0.002 and 0.003, 
respectively; Figure 5.8 B). The maximal SF did not differ between the single-support 
phases of constant gait and GT (p= 0.06). The minimal DF was significantly lower 
during the single-stance phase of GT vs. GI (p= 0.015). The minimal DF were not 
significantly different between the single-support phase of constant gait and GI (p= 
0.05) and GT (p= 0.028). The effect sizes for all these comparisons were considered 
large (r≥ 0.54). 
5.4.5.2 Explanatory factors of the SF and DF 
The SF tends to increase past 50% of GIB and keeps rising during GIS in most cases 
(Figure 5.9 A). GT tends to mirror this general shape, with a general decrease in SF 
throughout GTS and little variation during GTB. The profile of the COM speed during 
GI and GT generally resemble the one of SF though the curves appear straighter. On 
the other hand, the profile of the COP-BOS distance tends to display variation mostly 
during the end of GIS and closely resemble the one of the DF, which is not the case 
for the vertical GRF or the COM height (Figure 5.9 B). 
During GT, the COM speed was significantly greater during GTS compared to GTB 
(p= 0.002) while the COP-BOS distance taken at maximal SF was greater during GTB 
(p= 0.006). The effect sizes for all these comparisons were considered large (r≥ 0.72). 
For the bipodal phase of GI and GT, only the COM speed differed significantly during 
these phases, with greater values observed during GIB (p= 0.028, r= 0.63). For the 
single-support phase of GI and GT, only the COP-BOS distance was significantly 
greater during GIS than GTS at both maximal SF (p= 0.012, r= 0.72) and minimal DF 
(p= 0.002, r= 0.88). The COM speed and the COM height were significantly greater 
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and the COP-BOS distance significantly smaller during the single-support phase of 
constant gait vs. GIS (p≤ 0.012, r≥ 0.54). 
5.4.6 Discussion 
In this study, we described postural control demands during GI and GT in individuals 
with ISCI. Our results revealed that difference in performance during both GI and GT 
was more apparent on the SF than on the DF. The bipodal phase was more unstable 
during GI than during GT on the SF while GT was more unstable than GI during the 
single-support phase on both forces. The profile of the SF and the DF were similar to 
the COM speed and the COP-BOS distance, respectively. 
5.4.6.1 Underlying factors explaining the SF and the DF  
Horak defines postural control as a combination of postural orientation and 
equilibrium (Horak, 2006). In the stabilizing/destabilizing forces model, the DF 
describes the position of the body over the BOS (postural component), which is 
similar to the concept of postural orientation while the SF describes how postural 
control is maintained when body movements are present (dynamic component), 
which is close to the concept of equilibrium (Duclos et al., 2012; Horak, 2006). The 
profile of the forces during GI and GT also reflects this definition because the SF and 
the COM speed on the one hand and the DF and the COP-BOS distance on the other 
hand have similar profiles (Figure 5.9 A). In fact, the COM speed and the COP-BOS 
distance have previously been reported as the major explanatory factors of these 
forces (Duclos et al., 2013; Lemay et al., 2013a). Our present results therefore 
support the construct validity of the model since it is able to evaluate both aspects of 
this definition. 
5.4.6.2 Postural control impairments are present during GI and GT in 
individuals with ISCI 
The dynamic component of postural control indicates some level of impairments 
during the single-support phase of GI. During this phase, the COM speed accelerates 
and reaches 53.5% of the constant walking speed when the SF is maximal. This is 
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quite different from what has been reported by Jian et al. (1993) for able-bodied 
individuals, their study indicating that 91% of the natural walking speed is reached at 
the toe off of the lower extremity leaving first the force plate. Likewise, the median 
value of maximal COM speed reached at the end of GI was of 0.54 m/s in our study 
while previous studies on able-bodied individuals have shown that following toe off, 
COM speed ranges from 1.25 to 1.68 m/s (Halliday et al., 1998; Jian et al., 1993). 
Though the COM speed has not been measured at the exact moment in these 
studies compared to ours, a more than twofold increase in this short time frame is 
unlikely. In fact, the COM speed at the end of GI reported for our population better 
corresponds to that of middle-aged women (0.81 m/s) who present various level of 
impairments due to multiple sclerosis (Remelius et al., 2008). Likewise, the value of 
COM speed reported by Jian et al. (1993) at the beginning of the single-support (≈ 1.1 
m/s) and bipodal phases (≈ 0.35 m/s) of GT for normal individuals are above the 
maximal values (0.76 m/s for the single-support phase and 0.28 m/s for the bipodal 
phase) reported in the present study for individuals with ISCI. These results support 
the fact that individuals with SCI perform GI and GT at a slower speed than able-
bodied individuals since this imposes less challenge on their postural control system 
and decrease the risk of falling. 
5.4.6.3 GT is generally more challenging than GI for individuals with ISCI 
Both the dynamic and postural components of postural control indicate that GT is 
more challenging than GI during the single-support phase in individuals with ISCI. 
The COM speed is higher during GT and comparable to the value obtained during 
constant gait while it is considerably lower during GI. This is supported by the study of 
Jian et al. on GI and GT that states that only a slight reduction of the COM speed is 
present at the beginning of GTS, while 91% of the natural speed is reached near the 
end of GI (Jian et al., 1993). Only the single-support phase of constant gait speed 
presents higher values on the dynamic component of postural control, though not 
significantly. The single-support phase is also less stable during GT than during GI on 
the postural component of postural control. During this phase of GT, the swinging foot 
does not go further than the other foot such as during GI. Therefore, the potential 
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BOS, defined as the outside perimeter of the vertical projection of both feet on the 
floor, is smaller during the single-leg support of GT than during GI. This decreases 
the COP-BOS distance and make the task easier to destabilize. GT is therefore a 
challenging task that should be addressed during rehabilitation. 
5.4.6.4 Impact on clinical practice  
Results from this study lead to a number of recommendations regarding the 
rehabilitation of postural control in individuals with ISCI. First, we observed during the 
laboratory assessment that most individuals with ISCI seem to prefer their strongest 
lower extremity, as measured by the LEMS, during the single-support phase of GT. In 
fact, higher level of force is needed to decelerate the forward momentum of the body 
while maintaining postural control in this challenging phase. Therefore, individuals 
who are at risk of falling could be instructed to terminate gait with their strongest lower 
extremity. Practicing this task with the weakest lower extremity to lead GT is however 
recommended as a method of improving postural control during this crucial task. 
Second, GI and GT may be performed at a higher speed than normal to increase the 
demand on the dynamic component of postural control. Improving the postural 
component of postural control can also be done by practicing GT since it is the most 
challenging tasks of the three assessed. Lastly, GI and GT should be included in the 
evaluation of postural control and they can be especially observed during the Timed 
up and go, a functional gait measure (Podsiadlo and Richardson, 1991). 
5.4.6.5 Limits of the study 
When compared to other studies analyzing GI and GT, we have shown that the 
dynamic component of postural control is impaired in individuals with SCI. However, 
we have not included a control group to directly verify this result and to see if the 
postural component is also impaired. Such a finding would be expected since we 
have previously demonstrated that both components of postural control are impaired 
during the single-support phase of walking in individuals with SCI when compared to 
able-bodied individuals (Lemay, Duclos, et al., 2014). Although individuals with SCI 
exhibit postural control impairments during GI and GT, it is still unclear how the 
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stabilizing and destabilizing forces might be related to fall occurrence in this 
population. Finally, the BOS was determined by probing the position of the foot during 
quiet stance. This might differ from other methods such as the one used by Hof et al. 
2005 where the subject was asked to shift his weight maximally in all directions (Hof, 
Gazendam, & Sinke, 2005). That method would have yielded a smaller BOS than the 
one calculated in our study which then would increase the value of the stabilizing 
force and decrease the value of the destabilizing force reported in the present paper 
due to shorter distance between the COP and the limit of the potential base of 
support. 
5.4.7 Conclusion 
Postural control during GI and GT is affected following ISCI. It is specifically 
challenged during the single-support phase of GT from a postural and dynamic 
perspective. This phase should be targeted in rehabilitation to improve postural 
control in individuals with ISCI, especially in those who are at risk of falling. 
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Tableau 5.9 : Mean characteristics of the participants (n=12) 
Participants characteristics Mean (SD) Range 
Age (years) 55.0 (15.0) 26.1-71.5 
Height (cm) 172.3 (6.6) 161.5-181.5 
Mass (kg) 79.7 (16.1) 59.5-105.5 
BMI (kg/m2) 26.7 (4.4) 20.8-33.5 
Time post lesion (days) 423.3 (185.6) 161.0-740.0 
LEMS (/50) 44.9 (3.2) 41-50 
BBS (/56) 53.3 (3.7) 46-56 
Natural gait speed (m/s) 1.01 (0.25) 0.59-1.39 
BMI: Body mass index, LEMS: Lower-extremity motor score, BBS: Berg 
Balance Scale, SD: Standard deviation. The LEMS represents the sum of 
the two lower extremities (/25 for each). 
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Tableau 5.10 : Median and range of stabilizing and destabilizing forces as well as biomechanical explanatory factors 
during gait initiation and termination 
Stability parameters GIB GIS GTS GTB SSPG 
Maximal SF (N)  22 (4-35) 49 (15-69) 89 (38-260) 9 (5-19) 163 (30-550) 
            
Minimal DF (N)  99 (66-137) 111 (94-180) 89 (53-147) 103 (65-153) 99 (63-178) 
            
COM speed (m/s) At MSF 0.29 (0.12-0.36) 0.54 (0.32-0.75) 0.63 (0.38-0.76) 0.20 (0.14-0.28) 0.71 (0.36-1.14) 
            
COP-BOS  At MSF 0.17 (0.11-0.21) 0.22 (0.11-0.34) 0.16 (0.10-0.20) 0.20 (0.14-0.26) 0.17 (0.14-0.30) 
distance (m) At MDF 0.16 (0.11-0.23) 0.25 (0.18-0.48) 0.15 (0.10-0.19) 0.16 (0.10-0.21) 0.15 (0.11-0.27) 
            
Vertical GRF (N) At MDF 728 (576-1088) 733 (597-1056) 746 (563-1037) 733 (588-1044) 714 (583-991) 
            
COM height (m) At MDF 1.01 (0.95-1.07) 1.00 (0.93-1.06) 1.01 (0.94-1.07) 1.01 (0.96-1.07) 1.01 (0.95-1.05) 
SF: Stabilizing force, DF: Destabilizing force, COM: Center of mass, COP: Center of pressure, BOS: Base of support, GRF: 
Ground reaction force, MSF: Maximal stabilizing force, MDF: Minimal destabilizing force, GIB: Bipodal phase of gait initiation, GIS: 
Single-support phase of gait initiation, GTS: Single-support phase of gait termination, GTB: Bipodal phase of gait termination, 
SSPG: Single-support phase of gait. 
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Tableau 5.11 : Level of significance of the Wilcoxon signed-rank tests and effect sizes (Pearson’s r correlation 
coefficient) on tasks comparison. 
  
GI GT Bipodal Single-support  
Stability parameters GIB vs. GIS GTS vs. GTB GIB vs. GTB GIS vs. GTS SSPG vs. GIS SSPG vs. GTS 
  
p-value R p-value r p-value r p-value r p-value r p-value r 
COM speed (m/s) At MSF 0.002 0.88 0.002 0.88 0.028 0.63 0.034 0.61 0.005 0.82 0.071 0.52 
              
COP-BOS  At MSF 0.012 0.72 0.006 0.79 0.099 0.48 0.012 0.72 0.117 0.45 0.158 0.41 
distance (m) At MDF 0.002 0.88 0.084 0.50 0.638 0.14 0.002 0.88 0.002 0.88 0.814 0.07 
              
Vertical GRF (N) At MDF 0.099 0.48 0.433 0.23 0.117 0.45 0.239 0.34 0.060 0.72 0.060 0.05 
              
COM height (m) At MDF 0.003 0.86 0.060 0.54 0.060 0.54 0.028 0.63 0.012 0.54 0.875 0.54 
COM: Center of mass, COP: Center of pressure, BOS: Base of support, GRF: Ground reaction force, MSF: Maximal stabilizing force, 
MDF: Minimal destabilizing force, GI: Gait initiation, GT: Gait termination, GIB: Bipodal phase of gait initiation, GIS: Single-support phase 
of gait initiation, GTS: Single-support phase of gait termination, GTB: Bipodal phase of gait termination, SSPG: Single-support phase of 
gait. 
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Figure caption: 
Figure 5.8: A) Comparison between the single support and the bipodal phases during 
gait initiation and termination on the maximal stabilizing force and the minimal 
destabilizing force. B) Comparison between gait initiation and termination on the 
bipodal phase and on the single-support phase, in this latter also with the single-
support phase of constant gait. GI: Gait initiation, GT: Gait termination, GIB: bipodal 
phase of gait initiation, GIS: single-support phase of gait initiation, GTS: single-
support phase of gait termination, GTB: bipodal phase of gait termination, SSPG: 
Single-support phase of gait, NS: not significant. 
Figure 5.9: A) Profiles of the stabilizing force and its potential explanatory factors 
(COM speed and COP-BOS distance) during both phases of gait initiation and 
termination. B) Profiles of the destabilizing force and its potential explanatory factors 
(COP-BOS distance, vertical GRF, and COM height) during both phases of gait 
initiation and termination. GI: Gait initiation, GT: Gait termination, GIB: bipodal phase 
of gait initiation, GIS: single-support phase of gait initiation, GTS: single-support 
phase of gait termination, GTB: bipodal phase of gait termination, COM: Center of 
mass, COP: Center of pressure, GRF: Ground reaction force. 
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Figure 5.8 : Comparison between the single-support and bipodal phases of 
gait initiation and termination. 
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Figure 5.9: Profiles of the stabilizing and destabilizing forces and their potential explanatory factors. 
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CHAPITRE 6:  DISCUSSION GÉNÉRALE DES RÉSULTATS 
Récupérer une marche fonctionnelle est une priorité pour les personnes ayant une 
LM (Ditunno et al., 2008). En conséquence, de nombreuses études ont porté sur les 
interventions destinées à améliorer les capacités locomotrices. Malgré son 
importance pour la réalisation de tâches fonctionnelles incluant la marche, très peu 
d’études se sont intéressées au contrôle postural des personnes ayant une LM. 
L'objectif général de cette thèse était donc de réaliser des études visant à augmenter 
les connaissances du contrôle postural des personnes ayant une LM traumatique 
capable de marcher (lésion de type D à l’échelle ASIA) en étudiant leur 
comportement lors de tâches quasi-statiques et dynamiques. Le contrôle postural a 
été évalué avec des évaluations biomécaniques réalisées en laboratoire et des 
évaluations cliniques. 
Plusieurs éléments de discussion ont déjà été abordés dans les publications 
scientifiques consignées dans le chapitre précédent. Ils ne seront pas repris 
successivement dans cette section de la thèse mais plutôt intégrés pour établir des 
liens entre les divers articles et ainsi approfondir les connaissances sur le contrôle 
postural des personnes ayant une LM. Ainsi, dans un premier temps, cette section de 
la thèse présente et analyse les principaux résultats de la thèse. Puis, les implications 
potentielles de ces travaux sur la pratique clinique sont abordées. Enfin, les limites de 
ces travaux sont présentées de même que d'éventuelles pistes de recherche pour les 
projets futurs.  
6.1 Synthèse des résultats de la thèse 
6.1.1 Équilibre quasi-statique  
La première étude a révélé que les personnes ayant une LM traumatique ont des 
difficultés d'équilibration yeux ouverts et fermés lorsqu’on les compare aux sujets en 
santé. Selon l’interprétation des mesures du COP par Prieto et al., le RMS du COP 
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indiquait un manque d’efficacité du système régissant le contrôle postural et la 
vitesse moyenne du COP montrait une augmentation de l’activité régulatrice lors de 
ces tâches, ce qui étaient mis en lumière pour la première fois pour les personnes 
ayant une LM traumatique (Prieto et al., 1996). Il s’agit d’une contribution importante 
puisqu’à notre connaissance, aucune étude n’avait analysé cet aspect du contrôle 
postural chez cette clientèle en utilisant une analyse du COP en laboratoire, les 
publications antérieures ne portant que chez des personnes atteintes de myélopathie 
cervicale (Nardone et al., 2008; Yoshikawa et al., 2008).  
Toutefois, pendant la période où notre article était sous presse, un article a été publié 
sur le contrôle postural des personnes ayant une atteinte médullaire (Lee et al., 
2012). Cet article est d’ailleurs décrit dans la recension des écrits. Ce groupe de 
chercheurs coréens a comparé l’équilibre quasi-statique de 10 individus atteints d’une 
LM  (ils ne précisent pas si l’origine de la lésion est traumatique ou non traumatique) 
et 10 individus en santé sur le Tetrax®. Il s’agit d’un appareil, constitué de 
plateformes de forces, utilisé pour évaluer le contrôle postural debout quasi-statique à 
l’aide de différents indices (indices de stabilité, de distribution du poids de Fourier, de 
synchronisation et de chute) (Lee et al., 2012). Les auteurs concluent que le contrôle 
postural des personnes ayant une LM est diminué par rapport aux sujets en santé et 
qu’il est influencé par les déficits somatosensoriels et une compensation insuffisante 
des informations visuelles. Notre étude demeure par contre la première à utiliser des 
mesures traditionnelles du COP telles que définies par Prieto et al. (1996). Elle 
contribue à préciser que les observations de Lee et al (2012) s’appliquent à la 
clientèle ayant une LM traumatique. 
La réduction du contrôle postural debout quasi-statique chez les personnes ayant une 
LM est certainement reliée aux déficits moteurs et sensitifs aux membres inférieurs 
qu’entraîne la lésion. L’influence de la perte sensitive sur le contrôle postural est 
appuyée, entre autres, par une étude qui a montré une augmentation de la vitesse et 
du déplacement antéropostérieur du COP en position debout yeux ouverts et fermés 
lorsque des individus en santé étaient privés de sensation aux pieds suite à un 
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blocage ischémique (Wang et Lin, 2008). Cette étude a également mis en évidence 
que l’atteinte du contrôle postural mesurée par le COP persistait lorsque la perte 
sensitive était partielle et que les informations visuelles et vestibulaires étaient 
disponibles. Précédemment à cette étude de Wang et al. (2008), un autre groupe de 
chercheurs (Meyer et al. 2004) avait également montré une augmentation de la 
vitesse et du déplacement du COP en antéropostérieur et en médiolatéral en position 
debout suite à une perte sensitive induite à la plante du pied (Meyer et al., 2004). La 
plupart des participants ayant une LM présentait une atteinte sensitive aux membres 
inférieurs, tel qu’on peut le constater au Tableau 4.3 (page 4-5) dans la 
méthodologie. Il est donc probable que la réduction du contrôle postural quasi-
statique en position debout découle en partie de cette incapacité.  
Par ailleurs, la plupart des participants ayant une LM présentaient également des 
atteintes motrices au niveau des membres inférieurs, comme indiqué au Tableau 4.3 
(page 4-5). La moelle épinière contenant les principales voies motrices vers les 
membres et le tronc, une lésion médullaire est susceptible de les endommager, ce 
qui entraînera une diminution de force musculaire (Jacobs et Nash, 2004). Il est 
reconnu qu’une atteinte motrice peut limiter le contrôle postural en position debout. 
De façon plus spécifique, une faiblesse distale peut causer une augmentation du 
déplacement du COM en position debout quasi-statique, en particulier dans le plan 
antéro-postérieur, cette plus grande variabilité dans la position du COM réflétant une 
diminution du contrôle postural (Horlings et al., 2009; Horlings et al., 2008). Il est 
donc possible que la force musculaire puisse être explicative en partie de la 
diminution du contrôle postural observée en position debout. Il conviendrait donc de 
réaliser des études visant à déterminer à quel point les déficits sensitifs et moteurs 
contribuent à la diminution du contrôle postural debout et ce, en utilisant des 
évaluations motrices et sensitives plus élaborées que l’évaluation ASIA. Notamment, 
l’évaluation sensitive ASIA se concentre seulement sur le toucher léger et la piqûre 
alors que la proprioception n’est pas évaluée, bien que ce sens soit particulièrement 
adapté pour détecter les oscillations en position debout yeux ouverts (Fitzpatrick et 
McCloskey, 1994). 
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6.1.2  Intégration sensorielle 
La première étude de la thèse révélait aussi une contribution plus élevée des 
informations visuelles chez nos participants avec LM par rapport aux sujets en santé 
d’âge comparable. Ces résultats concordent avec ceux des études de Lee et al. 
(2012) pour l’équilibre quasi-statique et ceux de van Hedel et al. (2005) lors de la 
marche. (Lee et al., 2012; van Hedel et al., 2005). Toutefois, contrairement à ces 
deux groupes de chercheurs, notre étude a utilisé le ratio de Romberg, tel que 
proposé par Azulay et al. (2002), pour mettre en évidence le rôle de la vision dans le 
contrôle postural. En comparant les conditions yeux ouverts et fermés, ce ratio 
permet de d’évaluer la contribution des informations visuelles, en particulier pour les 
tâches quasi-statiques sans changement de la base de support (Azulay et al., 2002). 
Dans notre étude, bien que le ratio ou la différence entre les conditions yeux ouverts 
et fermés indiquent que les personnes ayant une LM ont une contribution augmentée 
des informations visuelles par rapport aux personnes en santé, il est préférable 
d'utiliser le ratio pour bien comparer les deux groupes. En effet, le rapport de deux 
conditions est une entité dénuée d'unité, contrairement à la différence, et donc 
indépendante des différences de capacités entre les groupes.  
Il est à noter que bien qu’elle puisse être une compensation pour la perte sensitive, 
tel qu’avancé par Lee et al. (2012), la contribution plus élevée des informations 
visuelles ne semble pas compenser totalement la perte sensitive. En effet, les 
niveaux d’association entre les ratios de Romberg sur les mesures du COP et le mini 
BESTest montraient que plus l’utilisation des informations visuelles est élevée, plus le 
contrôle postural debout est diminué. Il sera donc opportun en réadaptation de viser à 
normaliser l’intégration sensorielle chez cette clientèle. De plus, ces résultats 
indiquent que les personnes ayant une LM ne semblent pas adapter leurs stratégies 
motrices pour réduire les déplacements du COP lorsqu’ils ferment les yeux, en 
cocontractant leurs muscles par exemple. L’enregistrement des contractions 
musculaires par électromyographie pourrait faire l’objet de futurs travaux de 
recherche visant à déterminer comment les synergies motrices varient lors de ces 
deux conditions expérimentales. 
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Le test des limites de stabilité multidirectionnelle facilite l'utilisation des informations 
visuelles intactes en affichant à l’écran la position du COP (Gauthier et al., 2013; 
Gauthier et al., 2012). Cette rétroaction pourrait en partie expliquer l’absence de 
différence sur leur COPmax entre les deux groupes pour 7 des 8 directions évaluées. 
Le COPmax représente la distance maximale franchie par le COP dans une direction 
donnée. L'utilisation d'une rétroaction visuelle pourrait donc permettre aux personnes 
ayant une LM d’améliorer leur performance et de la rendre comparable à celle de 
personnes en santé en compensant pour les déficits somatosensoriels résiduels. 
Cette idée concorde avec les résultats de deux études qui montrent qu'une 
rétroaction visuelle du COP ajoutée à un programme d'exercices est efficace pour 
améliorer le contrôle postural de personnes ayant une LM (Sayenko et al., 2010; 
Tamburella et al., 2013). Il est avancé que ce type d'exercices facilite le 
développement de nouvelles stratégies motrices, favorise l'intégration sensorielle et 
améliore directement les propriétés des muscles impliqués dans les stratégies 
motrices (Sayenko et al., 2010). L’intégration sensorielle étant définie comme le 
processus d’équilibration des différentes sources d’informations sensorielles pour 
maximiser le contrôle postural, il appert que ces exercices tentent d’améliorer le 
contrôle postural en maximisant l’apport des informations sensorielles intactes 
provenant de la vision. Cependant, cette approche encourage aussi les individus à 
compenser pour les déficits somatosensoriels plutôt que de tenter d’améliorer 
l’utilisation de ces informations. 
6.1.3 Liens entre le contrôle postural quasi-statique vs dynamique 
La seconde étude de la thèse a démontré l’absence d’association entre le contrôle 
postural quasi-statique et dynamique, ce qui est en accord avec la majorité des 
études portant sur ces deux types de contrôle postural (quasi-statique et dynamique). 
Entre autres, les résultats d’une étude précédente effectuée à l’aide du Balance 
Master chez les personnes avec une LM traumatique a montré une association faible 
entre les tests quasi-statiques yeux ouverts et fermés d’une part et le test des limites 
de stabilité d’autre part (Lemay et Nadeau, 2012). Cependant, nos résultats sont 
importants parce que quelques limites ont été rapportées pour le Balance Master. Tel 
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que noté à la figure 2.7 (page 2-31), les mesures du COG ne sont pas rapportées 
directement : la performance est plutôt mesurée en termes de limites de stabilité, qui 
sont définies à l’aide de normes sur une population en santé. Or, il est connu que les 
limites de stabilité en postérieur telles que définies par l’appareil excéderaient les 
capacités de 40% des personnes en santé (Brouwer et al., 1998). Cette façon 
indirecte de rapporter la position du COG  est susceptible d’introduire des biais dans 
la mesure des limites de stabilité compromettant ses qualités métrologiques et 
diminuant la robustesse des résultats (Brouwer et al., 1998). Le second article de la 
thèse a donc permis de confirmer avec une méthodologie rigoureuse l’absence de 
liens entre le contrôle postural quasi-statique et dynamique à partir de mesures 
directes du COP. 
L’étude du contrôle postural peut être faite avec différents paramètres. Dans notre 
étude, nous avons choisi d’utiliser des mesures du COP pour comparer les deux 
types de tâches (quasi-statique et dynamique). Certaines études dont celle de Abe et 
al. (2010) soulignent l’avantage d’utiliser une analyse des fluctuations redressées sur 
l’accélération du COM pour regarder les liens entre le contrôle postural quasi-statique 
lors de la station debout et le contrôle postural dynamique lors de la marche (Abe et 
al., 2010). Ainsi, ces derniers auteurs ont pu démontrer la présence d’une corrélation 
significative entre ces tâches, ce qui suggère que les contrôles posturaux quasi-
statique et dynamique partagent certaines caractéristiques communes. Il serait donc 
intéressant d’utiliser ce type d’analyse sur nos données de laboratoire pour évaluer si 
cette relation existe également chez les personnes ayant une LM. 
6.1.4 Modèle des forces stabilisantes et déstabilisantes 
6.1.4.1 Facteurs explicatifs des forces stabilisantes et déstabilisantes 
durant des tâches locomotrices  
Les deux dernières études de la thèse portaient sur l'évaluation du contrôle postural à 
l'aide du modèle des forces stabilisantes et déstabilisantes lors de l’initiation et de 
l’arrêt de la marche, de même que lors de la phase unipodale de la marche naturelle 
à vitesse constante. Ces tâches ont été choisies pour leurs exigences sur le contrôle 
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postural. En effet, la phase unipodale de la marche naturelle implique de contrôler le 
déplacement du COM au-dessus d’une base de support restreinte. Cette phase a été 
montrée comme étant la plus exigeante lors de la marche du point de vue de contrôle 
postural lorsqu’évaluée par les forces stabilisantes et déstabilisantes chez des 
adultes en santé et des personnes âgées (Duclos et al., 2009). Par ailleurs les 
départs et arrêts de la marche impliquent une transition entre une phase bipodale 
relativement stable et une phase plus dynamique unipodale, ce qui constitue un défi 
pour le contrôle du COP et du COM. (Chang et Krebs, 1999; Halliday et al., 1998; 
Jian et al., 1993; van Keeken et al., 2013; Viton et al., 2000). Des fonctions 
sensorimotrices intactes étant nécessaires pour que le contrôle du COM et du COP 
soit optimal lors de ces tâches, il était attendu que ces paramètres allaient être 
modifiés lors du démarrage et de l’arrêt de la marche chez des individus ayant une 
LM (Mickelborough et al., 2004; Remelius et al., 2008; Sparrow et Tirosh, 2005).  
Les résultats de nos études ont indiqué que les individus ayant une LM avaient 
tendance à compenser leurs atteintes sensorimotrices en utilisant des stratégies 
augmentant leur stabilité lors de ces tâches. Ainsi lors de la phase unipodale de la 
marche, leurs forces stabilisantes étaient inférieures et leurs forces déstabilisantes 
supérieures à celles des personnes en santé. Il est à noter que la force déstabilisante 
des individus ayant une LM était toujours supérieure à celle des individus en santé, 
même lorsque ces groupes étaient appariés à la vitesse de marche. Ceci traduit la 
présence de stratégies pour augmenter la stabilité, même chez les individus 
présentant une meilleure récupération de la marche. Ces compensations étaient 
également présentes lors de la phase unipodale des départs et arrêts de la marche 
des personnes ayant une LM. En effet, la vitesse du COM, qui est le principal 
déterminant de la force stabilisante, était inférieure aux valeurs retrouvées dans la 
littérature pour des personnes en santé. Une vitesse moindre du COM entraîne une 
diminution de la force nécessaire pour stabiliser le sujet lors de la tâche. 
Ces deux études de la thèse tentaient également d’identifier des facteurs explicatifs 
des forces stabilisantes et déstabilisantes. Les analyses de régression de l’étude 
portant sur la phase unipodale de la marche et l’analyse visuelle des profils des 
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forces lors des départs et arrêts de la marche indiquaient que la force stabilisante 
était principalement déterminée par la vitesse du COM alors que la force 
déstabilisante était particulièrement influencée par la distance entre le COP et la base 
de support. Bien que ces résultats puissent apparaître comme non surprenants étant 
donné que ces facteurs sont inclus dans les équations des forces, d'autres facteurs 
variant durant les tâches évaluées font également parti de l'équation des forces. Il 
convenait donc de faire ressortir ceux déterminant les forces de manière plus 
prépondérante. Par ailleurs, ces études confirmaient d’ailleurs ce qui était avancée 
dans une étude antérieure portant chez des personnes en santé (Duclos et al., 2013). 
Les études 3 et 4 de la thèse étaient donc les premières à décrire, chez des 
personnes ayant une LM, le comportement des composantes posturales et 
dynamiques lors de différentes tâche en utilisant le modèle des forces déstabilisante 
et stabilisante proposé par Duclos et al, (2009). 
Le profil de la force stabilisante était relativement similaire à celui de la vitesse du 
COM lors de l’étude sur les départs et arrêts de la marche. Cependant, ces mêmes 
profils différaient sensiblement lors de l’étude portant sur la marche. En effet, durant 
la phase unipodale de la marche, plusieurs essais montraient un profil de la force 
stabilisante ayant l’apparence d’une cloche alors que la vitesse du COM était 
beaucoup plus linéaire (Figure 5.6). Ceci s’explique en partie par le fait que la vitesse 
du COM lors de la marche est relativement constante alors que la force stabilisante 
varie aussi en fonction de la distance entre le COP et la BOS qui elle se modifie 
constamment lors de cette tâche. En effet, le COP se déplace principalement 
d’arrière vers l’avant le long du pied en appui lors de la phase unipodale pendant que 
la dimension de la BOS potentielle varie en fonction de la position du pied oscillant. 
Cependant, il demeure que le moment où la force stabilisante est à son maximum 
lors de la phase unipodale de la marche s’explique davantage par la vitesse du COM 
que la distance entre le COP et la BOS tel que le révèle l’analyse de régression 
conduite dans la troisième étude de la thèse.  
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6.1.4.2 Éléments appuyant la validité du modèle de l’équilibre dynamique 
Le modèle des forces stabilisantes et déstabilisantes est une approche intéressante 
pour évaluer l’équilibre dynamique. Certaines données des études réalisées 
permettent d’en appuyer l’utilisation auprès de clientèles ayant des atteintes 
sensorimorices. Les résultats des études sur la marche naturelle ainsi que sur 
l’initiation et l’arrêt de la marche semblent supporter la validité de construit et de 
contenu de ce modèle pour étudier les tâches dynamiques (Jewell et Jewell, 2011; 
Streiner et Norman, 2003). En effet, la validité de construit est supportée par le fait 
que le modèle distingue les performances de personnes ayant une LM de celles de 
personnes en santé lors de la marche naturelle. La validité de contenu est supportée 
par le fait que les deux composantes du modèle sont complémentaires puisqu’elles 
évaluent des caractéristiques distinctes du contrôle postural. Par exemple, les deux 
sous-groupes appariés à la vitesse de marche ne se distinguaient que sur la force 
déstabilisante. En outre, la force stabilisante s’est avérée supérieure à la force 
déstabilisante pour distinguer les phases unipodale et bipodale des départs et arrêts 
de la marche. La force déstabilisante arrivait à différencier les phases unipodales des 
départs et arrêts de la marche de même que les phases unipodale et bipodale de 
l’initiation de la marche alors que la force stabilisante pouvait différencier l’ensemble 
de ces tâches. 
La validité du modèle semble également supportée par une étude de Lee et al. 
(2011) portant sur le contrôle postural à la marche d’individus ayant une myélopathie 
cervicale. Les auteurs indiquent que leurs participants compensent la diminution du 
contrôle postural notamment en réduisant la vitesse de marche et en augmentant la 
largeur des pas (Lee et al., 2011). Or, ces deux facteurs, vitesse et largeur de pas, 
sont des variables qui correspondent aux facteurs explicatifs principaux des forces 
stabilisantes et déstabilisantes, soit la vitesse du COM et la distance entre le COP et 
la base de support. Marcher moins rapidement se traduit nécessairement par une 
diminution dans la vitesse du COM et donc par une diminution de la force 
stabilisante. De même, augmenter la largeur des pas élargit la base de support en 
médiolatéral, ce qui laisse supposer que la distance entre le COP et la base de 
6-10 
 
support sera plus grande. Suite à ces modifications, la force stabilisante devrait 
diminuer et la force déstabilisante devrait augmenter, rendant les participants plus 
stables. Ces modifications de la marche observées chez les participants ayant une 
LM améliorent le contrôle postural et s’arriment bien avec les bases du modèle des 
forces stabilisantes et déstabilisantes, ce qui tend à supporter sa validité. 
6.1.4.3 Comparaison du modèle de Duclos avec le modèle de Hof 
D’autres modèles existent pour évaluer le contrôle postural dynamique. L’un des 
modèles les plus utilisés lors de la marche est le modèle de Hof (Hof, 2008; Hof et al., 
2005). Celui-ci est basé sur les travaux de Pai et Patton qui indiquaient que la 
position et la vitesse du COM par rapport à la base de support doivent être 
considérées pour évaluer le contrôle postural dynamique (Pai et Patton, 1997). En 
effet, il est connu que même si le COM se retrouve en dehors de la base de support, 
la stabilité est maintenue si sa vitesse est dirigée vers l’intérieur de la base de 
support. La mesure principale du contrôle postural dérivée de ces notions et utilisée 
dans la plupart des publications est la marge de stabilité, soit la distance entre la 
base de support et le COM extrapolé qui tient compte de la vitesse de ce dernier (Hof 
et al., 2005). Cette marge de stabilité doit être positive pour assurer la stabilité, une 
marge négative nécessitant une correction de la base de support pour éviter de 
chuter (Rosenblatt et Grabiner, 2010). 
Or, la plupart des études indiquent que la marge de stabilité en médiolatéral demeure 
relativement stable peu importe la condition d’un individu ou la difficulté des tâches 
effectuées. Par exemple, lors de l’initiation de la marche à trois vitesses différentes, 
Caderby et al. (2013) rapportent une absence de différence significative entre les 
marges de stabilité médiolatérales de ces trois conditions lors du contact du talon 
suivant le premier pas (Caderby et al., 2013). De même, Hak et al. (2013b) n’ont pas 
trouvé de différences entre les marges de stabilité médiolatérales minimales 
d’individus ayant subi un AVC et celles d’individus en santé lors de la marche (Hak et 
al., 2013b). Les résultats sur les marges de stabilité pourraient différer en 
antéropostérieur selon la présence ou non d’atteintes neurologiques (Stegemoller et 
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al., 2012) ou en présence de perturbation lors de la marche (Hak et al., 2012; Hak et 
al., 2013b; Young et al., 2012). Toutefois, il semble que les marges varient en 
fonction de l’importance de la perturbation. Lorsque celles-ci sont moins importantes 
(Hak et al., 2013a), la marge de stabilité est peu modifiée. De par son comportement, 
il semble donc que le système nerveux ait intérêt à garder les marges de stabilité 
relativement invariable dans le plan médiolatéral de façon à éviter les pertes 
d’équilibre, notamment en variant la largeur des pas (Rosenblatt et Grabiner, 2010; 
Young et Dingwell, 2012). En ce sens, la marge de stabilité comme mesure du 
contrôle postural présente une validité discriminante limitée puisqu’elle varie peu 
dans certaines conditions expérimentales.  
À l’inverse des marges de stabilité, les forces stabilisantes et déstabilisantes varient 
en fonction de la condition des individus et des tâches qu’ils réalisent. Nous avons pu 
ainsi démontrer la capacité du modèle à discriminer la performance d’individus ayant 
une LM de personnes en santé ou encore les exigences posturales et dynamiques 
des phases unipodales et bipodales de l’initiation et de l’arrêt de la marche. Plus 
spécifiquement, comme marcher à différentes vitesses influence directement la force 
stabilisante puisque la vitesse du COM est un déterminant majeur de cette force, il 
est probable que débuter la marche à différentes vitesses se traduira par des 
différences de la force stabilisante, contrairement à ce que Caderby et al. ont trouvé 
pour les marges de stabilité médiolatérales (Caderby et al., 2013). De même, la force 
déstabilisante varie aussi selon les atteintes des individus et les tâches effectuées. 
Ainsi on retrouvait une différence de force déstabilisante entre les individus ayant une 
LM et ceux en santé lors de la marche naturelle et ce même s’ils étaient appariés à la 
vitesse. Une différence était également présente sur cette force entre la phase 
unipodale de l’initiation et l’arrêt de la marche. Le modèle semble donc propice pour 
caractériser le contrôle postural dans plusieurs situations. 
La largeur de la base de support est associée à la force déstabilisante puisque celle-
ci est en partie déterminée par la distance entre le COP et la base de support. On 
rapporte d’ailleurs un élargissement de la base de support en médiolatéral chez des 
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personnes ayant une LM par rapport à des individus en santé en parallèle avec une 
diminution de leur contrôle postural (Day et al., 2012). Cependant, l’analyse de la 
largeur de la base de support durant la marche n’a pas été conduite dans nos études 
pour vérifier cette hypothèse. Il faut préciser que plusieurs études utilisant la marge 
de stabilité pour mesurer le contrôle postural dynamique caractérisent aussi la largeur 
des pas pour faire ressortir les différences dans les capacités d’équilibration 
d’individus ayant des capacités variées ou effectuant des tâches différentes (Caderby 
et al., 2013; Hak et al., 2013b; MacLellan et Patla, 2006).   
Somme toute, le modèle semble pertinent pour établir des différences entre les 
individus quant à leurs capacités d’équilibration et pour déterminer l’exigence 
dynamique et posturale de différentes tâches, présentant ainsi certains avantages par 
rapport au modèle de Hof. 
6.2 Contribution à la pratique clinique 
Malgré que nos travaux de recherche ait été conduit principalement en laboratoire, 
les données probantes provenant de ceux-ci mènent à formuler certaines 
suggestions sur les pratiques à privilégier en clinique. Nous aborderons dans les 
prochains paragraphes quatre éléments découlant de nos travaux. 
6.2.1 Évaluer de façon exhaustive le contrôle postural debout en clinique 
Le contrôle postural se divise en plusieurs composantes telles que les contraintes 
biomécaniques, les limites de stabilité, la perception de la verticale, les ajustements 
posturaux anticipatoires, les réponses posturales aux perturbations externes, 
l’intégration sensorielle et la stabilité lors de la marche (Horak, 2006; Horak et al., 
2009). Les études incluses dans cette thèse, en complémentarité avec d'autres 
études publiées dans ce domaine, indiquent que plusieurs de ces composantes sont 
atteintes suivant une LM. La station debout quasi-statique et dynamique, la marche 
naturelle, l’initiation et l’arrêt de la marche sont tous caractérisés par une diminution 
du contrôle postural chez cette population. En outre, l'intégration sensorielle semble 
être sous-optimale, comme le démontre la contribution plus élevée des informations 
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visuelles pour maintenir station debout. Ces résultats montrent la nécessité d'évaluer 
toutes ces composantes pour avoir un portrait complet de la situation. Or le principal 
outil validé en clinique, l'échelle de Berg, présente une validité de contenu limitée 
puisqu'il n'évalue pas exhaustivement ces tâches. En outre, comme en témoigne le 
tableau 4.3 (page 4-5) dans le chapitre portant sur les résultats, l'échelle de Berg 
souffre d'un effet plafond important chez les individus ayant une lésion incomplète 
(AIS D).  
Une alternative pourrait être le BESTest puisqu’il inclut des épreuves évaluant 
diverses tâches locomotrices dont les arrêts et départs qui sont inclus dans la tâche 
du Timed up and go. Une des versions abrégées du BESTest, le mini BESTest, a été 
intégrée dans la première étude de la thèse. Nous avons montré une association 
significative entre le score sur cette échelle et le ratio de Romberg pour deux des 
trois mesures du COP. Le mini BESTest pourrait éliminer le problème de l’effet 
plafond observé avec l'échelle de Berg puisqu’il comprend des épreuves plus 
difficiles. D’ailleurs, aucun de nos participants n’a obtenu le score maximal (page 4-5; 
Tableau 4.3) et la moyenne de 19.2/32 se situait même sous les valeurs normatives 
récemment publiées pour les personnes âgées de 80 à 89 ans (19.6/32). Cette 
comparaison montre d’ailleurs bien la diminution du contrôle postural debout chez les 
personnes ayant une LM. Le mini BESTest semble donc intéressant pour évaluer 
cliniquement le contrôle postural mais il doit être soumis à des tests de validation 
avant d’en recommander l’utilisation auprès des personnes ayant une LM.  
Le Balance Master est un appareil évaluant des dimensions du contrôle postural 
similaires à celles évaluées dans cette thèse. Il peut être utilisé pour évaluer 
l’équilibre quasi-statique yeux ouverts et fermés, l’intégration sensorielle et les limites 
de stabilité. L’applicabilité clinique de cet appareil est très élevée en comparaison à 
une évaluation en laboratoire, notamment en ce qui concerne l’interprétation des 
résultats, ce qui s’obtient dès que le test est complété. Les qualités métrologiques de 
certains des tests de cet appareil ont fait l’objet d’une étude qui montre une validité 
concurrente élevée pour le test des limites de stabilité. Les résultats à ce test étaient  
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fortement associés à la vitesse de marche naturelle et à l’échelle de Berg (Lemay et 
Nadeau, 2012). 
Développé par des experts américains œuvrant en réadaptation auprès de personnes 
ayant une LM, le Activity-based Balance Level Evaluation (ABLE scale) est un nouvel 
instrument évaluant le contrôle postural (Ardolino, 2010). Des épreuves ont été 
sélectionnées à partir d’un consensus d’experts (technique Delphi) pour leur 
pertinence à évaluer le contrôle postural spécifiquement pour cette population. 
L’échelle comprend 28 épreuves évaluant l’équilibre assis, debout et à la marche, ce 
qui en fait une évaluation ayant potentiellement une validité de contenu supérieure à 
l’échelle de Berg et contenant des tâches couvrant la plupart des épreuves indiquées 
précédemment comme pouvant être atteintes chez des personnes ayant une LM. 
Cependant, une redondance dans les épreuves serait présente et une réécriture de 
certains items est suggérée pour améliorer l’outil. L’utilisation de cet instrument 
pourra donc être recommandée lorsque ces limites seront corrigées.   
6.2.2 Améliorer le contrôle du COP  
Comme le démontre le test des limites de stabilité multidirectionnelle, les individus 
ayant une LM présentent une difficulté à diriger précisément leur COP dans une 
direction indiquée. Le contrôle limité du COP pourrait également expliquer le fait que 
la distance entre celui-ci et la base de support est augmentée lors de la phase 
unipodale de la marche afin de préserver le contrôle postural. Ainsi, il serait approprié 
de réaliser en clinique des exercices visant spécifiquement à améliorer la précision 
des déplacements du COM dans plusieurs directions, considérant que deux études 
rapportent une amélioration du contrôle postural quasi-statique et dynamique suite à 
un programme d’exercices avec feedback visuel dont certains nécessitaient un 
contrôle précis du COP (Sayenko et al., 2010; Tamburella et al., 2013). Toutefois, 
comme ces études ne comportaient pas de mesure évaluant la précision des 
mouvements du COP, d’autres études sont nécessaires avant de pouvoir statuer sur 
l’efficacité de ces exercices pour améliorer cet aspect. Différents appareils et 
consoles de jeu, tels que la Wii Fit, comprennent également des activités où un 
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contrôle précis du COP est requis pour réussir une tâche. Même si ce genre d’activité 
stimulerait moins le contrôle postural que la marche naturelle (Duclos et al., 2012), il 
serait intéressant de voir l’impact de ce genre d’exercices sur le contrôle du COP. 
6.2.3 Favoriser la normalisation de l'intégration sensorielle 
La station debout des adultes en santé dépend principalement des informations 
proprioceptives et ce à hauteur estimée de 70% (Horak, 2009; Peterka, 2002). Tous 
les participants ayant une LM et évalués pour les besoins des études incluses dans 
cette thèse présentaient un certain degré de perception de ces informations aux 
membres inférieurs tel que révélé par l’évaluation ASIA (Tableau 4.3, page 4-5). La 
présence d’une contribution plus élevée des informations visuelles chez ces individus 
mène à penser qu’il serait préférable de privilégier les exercices normalisant 
l’intégration sensorielle. Or, les études visant l’amélioration du contrôle postural 
debout chez cette clientèle comprennent soit des exercices très généraux (Fritz et al., 
2011; Harkema et al., 2011) ou encore une rétroaction sur un écran encourageant 
l’utilisation des informations visuelles (Sayenko et al., 2010; Tamburella et al., 2013). 
Bien que ces programmes améliorent le contrôle postural debout, il serait pertinent 
d’explorer d’autres exercices privilégiant l’utilisation des informations 
somatosensorielles résiduelles. Par exemple, un programme d'exercices réalisés 
sans vision s’est montré supérieur pour améliorer l'intégration sensorielle et diminuer 
la dépendance visuelle par rapport à un même programme d’exercices réalisés yeux 
ouverts chez un groupe de personnes ayant subi un accident vasculaire cérébral 
(Bonan et al., 2004b). Des exercices brouillant ou éliminant les informations visuelles 
seraient donc susceptibles d’optimiser l’intégration des informations 
somatosensorielles résiduelles chez des individus ayant une LM et devraient en 
conséquence être privilégiés. 
6.2.4 Paramètres à varier pour améliorer le contrôle postural dynamique 
Le modèle des forces stabilisantes et déstabilisantes montre que la vitesse du COM 
et la distance entre le COP et les limites de la base de support sont des variables que 
les individus ayant une LM manipulent pour établir leur contrôle postural. En 
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conséquence, l’initiation et l’arrêt de la marche de même que la marche naturelle 
devraient se faire à une vitesse supérieure à celle prévalant habituellement de façon 
à stimuler la composante dynamique du contrôle postural. Par exemple, le tapis 
roulant avec harnais peut être utilisé pour amener la vitesse de marche au-delà de la 
zone de confort. De même, initier ou arrêter la marche, en descendant une pente par 
exemple, peut augmenter le niveau de difficulté pour contrôler la vitesse du COM, en 
particulier lors de l'arrêt qui comprend une phase unipodale très exigeante du point 
de vue du contrôle postural. Par ailleurs, la distance entre le COP et la base de 
support étant augmentée chez les personnes ayant une LM, on veillera à ce que ces 
tâches puissent se réaliser avec une base de support plus étroite en médiolatéral, en 
marchant en tandem par exemple, ce qui stimulera davantage la composante 
posturale en diminuant la distance entre le COP et les limites de la base de support. 
6.3 Limites des travaux 
Pour terminer cette discussion, il est important de faire état des limites des présents 
travaux. Elles permettront de suggérer des pistes pour de futurs travaux de 
recherche. Chacun des articles présentait déjà quelques limites méthodologiques. 
Trois autres sont décrites dans cette section.  
6.3.1 Limites associées aux qualités métrologiques des tests utilisés 
Trois des quatre études sont basées sur des évaluations en laboratoire récemment 
développées. Même si le test des limites de stabilité multidirectionnelle et le modèle 
des forces stabilisantes et déstabilisantes se sont avérés utiles pour détecter les 
particularités du contrôle postural des personnes ayant une LM, les qualités 
métrologiques de ces tests sont pour l’instant peu élaborées. Par exemple, la validité 
concurrente n’a pas été établie avec des évaluations cliniques du contrôle postural 
telles que l’échelle de Berg. Deux éléments ont limité l’exploration de ce type de 
validité. D'une part, bien que l'échelle de Berg ait été utilisée pour la plupart des 
participants ayant une LM, 13 sujets ont obtenu le score maximal, rappelant l'effet 
plafond de cette échelle. Cet effet limitait l’interprétation des corrélations pouvant être 
extraites. Par ailleurs, il aurait été souhaitable d'évaluer un plus grand nombre de 
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participants avec des capacités plus diversifiées pour mieux analyser les liens entre 
les évaluations cliniques et celles effectuées au laboratoire. Or, la quantification du 
contrôle postural avec le modèle des forces stabilisantes et déstabilisantes requiert 
une évaluation complète de la cinématique et de la cinétique. Le temps requis pour 
réaliser ce type d’évaluation est considérable (~ 1 heure). Certains patients pourraient 
ne pas la tolérer même avec des périodes de repos ou même ne pas pouvoir se 
libérer pour une période aussi longue en réadaptation intensive. 
6.3.2 Limites méthodologiques 
La performance lors du test des limites de stabilité multidirectionnelles était  évaluée 
à l’aide de deux mesures de résultats, soit le COPmax et le COPlength. Ces mesures 
quantifiaient respectivement la distance maximale franchie par le COP dans une 
direction donnée et la longueur du trajet du COP pour atteindre cette distance 
maximale. Ces mesures ont permis de comparer les performances des personnes 
ayant une LM à ceux en santé et d’en ressortir les principales différences. 
Cependant, il est à noter que la distance maximale et la longueur franchie n’ont pas 
été exprimées en fonction de la base de support comme rapporté dans les études de 
Gauthier et al. (2012-2013). Dans ces études portant sur le contrôle postural assis 
des personnes ayant une LM, la performance a notamment été quantifiée par un 
indice de stabilité faisant le rapport entre le COPmax dans une direction sur la distance 
pour atteindre la limite de la base de support dans cette même direction (Gauthier et 
al., 2013; Gauthier et al., 2012). Des différences méthodologiques entre l’évaluation 
des personnes ayant une LM et celle des personnes en santé ne permettaient pas de 
comparer la base de support de ces groupes car celle-ci a été déterminée 
précisément seulement chez les personnes ayant une LM. 
Il est à noter que trente (30) essais des deux groupes ont été retirés de l’analyse lors 
du test des limites de stabilité multidirectionnelle, soit 17 pour le groupe des 
personnes ayant une LM et 13 dans le groupe de personnes en santé. Bien que ce 
nombre puisse sembler être élevé, il ne constitue que 6% du nombre total d’essais 
analysés. En outre, ces essais exclus n’étaient pas été concentrés que dans un seul 
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groupe, ce qui limite l’impact que cela aurait pu avoir sur les résultats. Bien que ces 
essais retirés indiquaient une diminution de contrôle postural, ceux-ci ont du être 
exclus pour deux raisons. Dans la plupart des cas, le COP ne se dirigeait pas dans la 
bonne direction, soit à l’intérieur d’un angle de 25° par rapport à la direction 
demandée, ce qui diminuait les valeurs du COPmax enregistrés. Par ailleurs lorsque la 
personne perdait l’équilibre et décollait les talons par exemple, l’essai se traduisait 
par une augmentation du COPmax, indiquant une meilleure performance, ce qui aurait 
faussé les résultats. En somme l’exclusion de certains essais était nécessaire pour 
améliorer la validité de notre analyse. 
L’interprétation des résultats obtenus lors des différentes études est limitée parce 
qu’aucun enregistrement électromyographique n’a été fait sur les différents 
participants. En effet, différentes stratégies motrices impliquant les muscles du tronc 
et des membres inférieurs sont à l’œuvre pour s’équilibrer, ce qui peut s’identifier par 
électromyographie(Torres-Oviedo et Ting, 2007). Ainsi, il n’a pas été possible 
d’identifier quelles stratégies motrices étaient à l’œuvre lors des différentes tâches 
évaluées ni comment ces stratégies différaient entre les groupes ou étaient 
explicatives de leur contrôle postural. 
Dans cette thèse, le contrôle postural a été étudié lors de la phase unipodale de la 
marche. Même si les résultats se sont avérés très intéressants, il faudra dans les 
études futures considérer le contrôle postural dans les autres phases de la marche. 
Dans notre étude, cela n’a pas été fait parce que ceci aurait nécessité que tous les 
participants puissent poser chaque pied sur une plateforme différente lors d’un même 
cycle de marche. Ceci était impossible pour certains participants étant donné la 
disposition des plateformes du laboratoire qui est optimale pour capter un cycle de 
marche chez des sujets ayant une longueur de pas normale, ce qui n’était pas le cas 
pour certains participants ayant une LM. Ainsi, il n’a pas été possible de vérifier 
comment les forces stabilisantes et déstabilisantes se comportent tout au long de la 
marche et comment ils diffèrent entre les deux groupes évalués. De même, nous 
n’avons pas pu capter les forces de réaction du sol lors de la phase unipodale du 
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premier pied ayant quitté la plaque lors de l’initiation de la marche pour toutes les 
personnes et ce pour la même raison citée antérieurement. L’enregistrement de ces 
données supplémentaires lors de l’initiation et de l’arrêt aurait notamment permis de 
mieux comparer la performance de personnes ayant une LM à celle provenant 
d’autres populations rapportées dans la littérature puisque plusieurs mesures 
relatives au contrôle postural et à la performance sont effectuées lors de cette phase 
unipodale (Jian et al., 1993). 
Pour compléter l'analyse de la marche entre les deux groupes, il aurait été 
intéressant d'analyser la marche à vitesse maximale. Ceci aurait notamment permis 
de vérifier si les deux sous-groupes ajustés à la vitesse de marche ont toujours des 
forces stabilisantes comparables. Cette tâche expérimentale supplémentaire n'a pu 
être évaluée étant donné le nombre de tâches incluses durant la collecte en 
laboratoire et l'endurance limitée de certains participants ayant une LM. 
6.3.3 Généralisation des études 
La validité externe de ces résultats est limitée par le type de participants qui ont été 
recrutés. L’étude ne comportait que des individus ayant une LM traumatique 
incomplète de type AIS D, ce qui limite les inférences pouvant être faites pour les 
autres types de lésion. De même, comme tous les participants pouvaient marcher de 
façon autonome, avec ou sans aides techniques, les résultats ne permettent pas de 
prédire la performance des individus possédant des capacités ambulatoires 
inférieures. Toutefois, il est attendu que les résultats aux tests quasi-statique et 
dynamiques seraient inférieurs. Il serait très pertinent d’examiner des participants 
plus atteints afin de déterminer l’influence de la sévérité de l’atteinte sur les 
composantes dynamique et posturale du modèle. 
6.4 Avenues de recherches futures 
Les résultats découlant des publications inclues dans cette thèse de même que les 
recommandations et limites identifiées précédemment suggèrent des pistes de 
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recherche à considérer dans les futures études. Les points abordés dans cette 
section complètent ceux proposés précédemment dans la thèse. 
6.4.1 Évaluation de l’intégration sensorielle 
Les études actuelles laissant supposer que l’intégration sensorielle est atteinte chez 
les personnes ayant une LM traumatique, il conviendrait de documenter de façon 
exhaustive cette atteinte. Le test d’intégration sensorielle du Balance Master est 
particulièrement désigné pour faire cette évaluation. Ce test comporte six épreuves 
exécutées debout yeux ouverts ou fermés sur une surface stable ou en phase avec 
les oscillations. Un environnement visuel stable ou en phase avec les oscillations 
complète les épreuves exécutées les yeux ouverts. En comparant les différentes 
épreuves, il est possible de déterminer la contribution des différents sens au contrôle 
postural puisque les informations visuelles, vestibulaires et proprioceptives n’ont pas 
toutes la même sensibilité pour détecter les oscillations dépendamment de l’intensité 
de celles-ci et des conditions expérimentales (Fitzpatrick et McCloskey, 1994; 
Nashner, 2009; Peterka, 2002). Par ailleurs, le contenu fréquentiel du COP peut 
également renseigner sur l’intégrité des différentes sources d’informations 
sensorielles. Ainsi on rapporte que l’analyse fréquentielle des oscillations du COP 
montre que les fréquences inférieures à 0.3 Hz se rapportent aux informations 
visuelles, celles entre 0.3 à 1 Hz reflètent le système vestibulaire alors que les 
fréquences de 1 à 3 Hz sont spécifiques aux informations proprioceptives (Golomer 
et al., 1999; Goto et al., 2011; Nagy et al., 2004). Une étude comparant la 
performance des personnes ayant une LM traumatique à des personnes en santé ou 
ayant une LM d’origine non-traumatique lors de ces différents tests pourrait permettre 
de bien qualifier l’intégration sensorielle chez ces individus.  
6.4.2 Validation d’une échelle clinique 
La validation d'une évaluation clinique du contrôle postural autre que l'échelle de 
Berg semble nécessaire compte tenu des particularités du contrôle postural de la 
clientèle blessée médullaire. Le BESTest et l'une de ses versions abrégées, le mini 
BESTest, semblent prometteurs compte tenu des avantages qu'ils présentent par 
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rapport à l'échelle de Berg au niveau de sa validité de contenu et de son effet plafond 
moindre. Parmi toutes les qualités métrologiques à certifier avec cette échelle, il 
serait opportun d'évaluer la validité prédictive du risque de chute en raison de sa 
prévalence élevée chez cette clientèle. Une évaluation de l’effet plancher de cette 
échelle devra également être faite avec des participants possédant des capacités 
d’équilibration plus réduites que ceux évalués dans le cadre de ce projet d’études 
doctorales. Enfin, il serait pertinent d’évaluer les autres qualités métrologiques de cet 
outil, telles que la fidélité et la validité de construit, auprès d’une population ayant une 
LM. 
6.4.3 Évaluation biomécanique exhaustive de la marche 
Les résultats provenant de l'évaluation en laboratoire mériteraient un 
approfondissement sur quelques points. Par exemple, une évaluation complète de 
plusieurs cycles de marche à l'aide du modèle des forces stabilisantes et 
déstabilisantes permettrait de mieux comprendre l'équilibre lors des différentes 
phases de la marche ainsi que d'évaluer si la variabilité dans les paramètres du 
modèle est caractéristique de la performance des personnes ayant une LM. En effet, 
Day et al. (2012) ont montré que la performance des personnes ayant une LM lors de 
la marche est caractérisée par une augmentation de la variabilité dans les 
paramètres de marche (longueur et largeur de pas, placement du pied en 
antéropostérieur et médiolatéral) et d'équilibre (marge de stabilité) par rapport à des 
personnes en santé. Il aurait donc été intéressant d'évaluer la variabilité de la force 
stabilisante maximale, de la force déstabilisante minimale et des variables 
explicatives durant la marche ainsi que durant les départs et arrêts de marche. Pour 
ce faire, les participants doivent compléter plusieurs cycles de marche complets, plus 
d’une soixantaine selon une étude (Hollman et al., 2010), ce qui pourrait se faire sur 
un tapis roulant instrumenté qui permet de colliger plusieurs cycles complets 
consécutifs chez un même participant. Cet équipement maintenant disponible au 
laboratoire de pathokinésiologie de l’IRGLM ne l’était pas lorsque les études de cette 
thèse ont débutées. 
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6.4.4 Déterminants du contrôle postural debout 
Maintenant que le contrôle postural est mieux décrit à l'aide des études réalisées 
dans cette thèse, il serait intéressant de regarder à quel point la fonction 
sensorimotrice est déterminante pour le contrôle postural des personnes ayant une 
LM. En effet, plusieurs études portant sur des populations variées ont montré que la 
sensibilité (Sturnieks et al., 2008; Tyson et al., 2006), la proprioception (Niam et al., 
1999; Soyuer et Ozturk, 2007; Sturnieks et al., 2008), la force musculaire (Au-Yeung 
et al., 2003; Belgen et al., 2006; Marigold et al., 2004; Soyuer et Ozturk, 2007; 
Sturnieks et al., 2008) et la spasticité (Soyuer et Ozturk, 2007) sont susceptibles 
d'influencer le contrôle postural debout. Le modèle des forces stabilisantes et 
déstabilisantes semble particulièrement désigné pour évaluer à quel point la fonction 
motrice des membres inférieurs est associée au contrôle postural (Duclos et al., 
2009). En effet, comme la force des membres inférieurs stabilise la personne lors de 
différentes tâches, elle devrait être reliée aux forces stabilisantes et déstabilisantes 
qui qualifient le contrôle postural lors de ces tâches. De même, bien que nous ayons 
supposé que la diminution du contrôle postural soit en partie expliquée par le déficit 
sensitif, il serait intéressant d’évaluer à quel point c’est le cas à l’aide d’analyses de 
corrélation et de régression. En effet, il a été démontré chez des individus présentant 
une myélopathie cervicale que l’altération des informations somatosensorielles telle 
qu’évaluée par les potentiels somatosensoriels évoqués est associée à une 
diminution de la vitesse de marche et à un élargissement de la base de support (Lee 
et al., 2011). En somme, il serait pertinent de déterminer si les incapacités résultant 
de la LM sont associées aux différentes mesures cliniques et en laboratoire du 
contrôle postural, ce qui mènerait à l'élaboration d'interventions plus complètes 
destinées à optimiser cette capacité. 
 
CHAPITRE 7: CONCLUSION 
L’importance d’évaluer et de traiter adéquatement le contrôle postural debout chez 
les personnes ayant une LM ressort des études exposant le risque élevé de chute 
retrouvé chez cette population. Pourtant, une revue de la littérature exhaustive révèle 
encore peu d’information à ce sujet, ce qui limite les recommandations à privilégier 
pour cette clientèle. En conséquence, l’objectif principal de cette thèse était d’étudier 
le contrôle postural debout des personnes ayant une LM à l’aide d’évaluations 
biomécaniques en laboratoire. Cette méthodologie nous a permis d’intégrer des 
évaluations reconnues du contrôle postural, en particulier celles s’intéressant aux 
déplacements du COP, de même que des évaluations novatrices telles que le test 
des limites de stabilité multidirectionnelles et le modèle des forces stabilisantes et 
déstabilisantes. Ces évaluations ont non seulement quantifié le contrôle postural en 
position debout de ces individus mais ont également mis en lumière certaines 
particularités de leurs difficultés en cette matière. En parallèle, des facteurs explicatifs 
de ces performances et décrivant les stratégies utilisées par ces individus pour 
s’équilibrer ont pu être précisées. 
Chacune des études de la thèse apportent une contribution originale au domaine de 
recherche. La première étude confirme la réduction du contrôle postural debout 
quasi-statique yeux ouverts et fermés de même qu’une contribution élevée des 
informations visuelles pour maintenir la station debout, ce qui n’avait jamais été 
précisément rapporté à l’aide du ratio de Romberg, la méthode reconnue pour 
détecter cette difficulté dans l’intégration sensorielle. Les résultats sur le COP 
mettaient en lumière une inefficacité des mécanismes régulant le contrôle postural. 
Parallèlement, le mini BESTest, une évaluation prometteuse pour mesurer le contrôle 
postural en clinique, était rapporté pour la première fois dans la littérature scientifique 
pour cette clientèle et était associée à la contribution élevée des informations 
visuelles. 
Dans le second article, le test des limites de stabilité multidirectionnelles, récemment 
développé par notre laboratoire, servait à caractériser le contrôle postural dynamique. 
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Une diminution de la précision des déplacements du COP était détectée chez les 
personnes ayant une LM par rapport aux personnes en santé alors que la distance 
maximale franchie n’était pas différente entre ces groupes, sauf en antérieur. Ceci 
s’explique notamment par la présence d’une rétroaction visuelle portant sur les 
mouvements du COP qui potentialise les informations sensorielles disponibles pour 
maximiser la performance. Enfin, une association faible entre les tests dynamiques et 
quasi-statiques était rapportée, ce qui souligne l’intérêt d’inclure ces deux types 
d’évaluations afin d’évaluer intégralement le contrôle postural. 
Les deux dernières études étaient consacrées au contrôle postural lors de diverses 
tâches de marche. L’initiation et l’arrêt de la marche chez les personnes ayant une 
LM n’avaient jamais fait l’objet d’une autre publication jusqu’à présent. De même, le 
modèle des forces stabilisantes et déstabilisantes servait à analyser ces tâches pour 
cette population pour la première fois. En somme, la capacité à gérer l’instabilité était 
réduite lors de toutes ces tâches en comparaison aux personnes en santé tel 
qu’indiqué par une force stabilisante maximale moindre et une force déstabilisante 
minimale supérieure. Une augmentation de la force déstabilisante minimale lors de la 
phase unipodale de la marche était présente même lorsque les groupes étaient 
appariés à la vitesse de marche. Malgré une capacité intacte à augmenter la difficulté 
posturale et dynamique de ces tâches, en marchant plus vite par exemple, les 
personnes ayant une LM agissaient de façon à minimiser les pertes d’équilibre. La 
vitesse du COM et la distance entre le COP et la base de support expliquaient les 
forces stabilisantes et déstabilisantes dans les deux publications. Ce modèle évaluant 
le contrôle postural dynamique était particulièrement sensible pour détecter les 
différences de contraintes lors de l’initiation et l’arrêt de la marche et démontrait le 
caractère complémentaire des deux forces puisque les phases les plus instables du 
point de vue postural et dynamique n’étaient pas toujours les mêmes. Peu de 
différence existait entre les phases unipodales de la marche naturelle et de l’arrêt de 
la marche. 
En somme, le caractère novateur de ces études ressort de par les tâches étudiées et 
les méthodes mises en œuvre pour les décrire. Cependant, la spécificité des 
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personnes incluses dans l’étude limite la généralisation de ces résultats à d’autres 
populations ayant une LM, par exemple celles ayant une lésion non traumatique ou 
n’étant pas de type AIS D. Comme tous les participants pouvaient marcher de façon 
autonome et avaient un score élevé sur l’échelle de Berg, il est difficile de présumer 
que les résultats actuels puissent être représentatifs d’individus possédant une 
fonction ambulatoire moindre. Par ailleurs, mis à part l’évaluation du contrôle postural 
debout quasi-statique à l’aide de mesures du COP, les qualités métrologiques des 
autres outils utilisés sont peu détaillées pour l’instant, ce qui limite l’interprétation de 
nos résultats. 
Les résultats de nos études suggèrent des améliorations à apporter aux pratiques 
cliniques de même que les bases de futurs projets de recherche à réaliser pour cette 
clientèle. Une évaluation clinique incluant des tâches quasi-statiques et dynamiques 
et ciblant l’intégration sensorielle est recommandée. De même, des exercices variés 
et cherchant à augmenter le contrôle du COP et à diminuer la priorisation des 
informations visuelles sont souhaitables. Par ailleurs, le contrôle postural lors des 
tâches reliées à la marche peut être stimulé davantage en augmentant la vitesse 
d’exécution et en réduisant la base de support. Le domaine de la recherche bénéficie 
d’un modèle complet pour explorer le contrôle postural dynamique lors d’une variété 
de tâches et dont la validité est supportée par nos études. Il pourrait notamment 
servir à déterminer quels sont les déterminants du contrôle postural debout chez 
cette population. L’ensemble devrait aider à amorcer et stimuler la réflexion sur les 
particularités du contrôle postural debout de cette clientèle. À terme, c’est l’ensemble 
des interventions et évaluations cliniques qui devraient en bénéficier. 
En conclusion, les études inclues dans cette thèse explorent les fondements du 
contrôle postural debout chez les personnes ayant une LM à travers une variété de 
tâches. Plusieurs particularités de cette capacité ont été ainsi décrites pour la 
première fois chez cette clientèle à l’aide d’évaluations novatrices en laboratoire. 
Cette thèse apporte des pistes concrètes pour optimiser les interventions 
actuellement prodiguées en clinique et guide également les futures recherches 
destinées à approfondir les connaissances sur cette thématique. La sécurité devant 
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faire partie intégrante de toute tâche exécutée en position debout, les connaissances 
portant sur le contrôle postural sous-tendent les efforts visant à diminuer les risques 
et donc faire progresser l’autonomie des personnes ayant une LM. 
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FORMULE DE CONSENTEMENT POUR VOTRE PARTICIPATION À UN PROJET DE RECHERCHE 
PARTICIPANTS INCLUS DANS LE PROJET CRAIG H. NEILSEN 
 
Titre du projet :  
Quantification des déterminants de l'équilibre dynamique des personnes blessées 
médullaires. 
RESPONSABLE: 
Jean-François Lemay, pht, M.Sc. Physiothérapeute Institut de réadaptation 
Gingras-Lindsay de Montréal, étudiant au 
doctorat en sciences de la réadaptation, 
Université de Montréal, École de 
réadaptation.  Responsable du projet. 
CO-CHERCHEURS : 
Sylvie Nadeau, Ph.D. Chercheure CRIR site IRGLM. Professeure 
titulaire Université de Montréal, École de 
réadaptation 
Dany Gagnon, Ph.D.  Chercheur CRIR site IRGLM. Professeur 
adjoint Université de Montréal, École de 
réadaptation 
COLLABORATEUR : 
Cyril Duclos, Ph.D. Chercheur CRIR site IRGLM. Professeur 
adjoint Université de Montréal, École de 
réadaptation 
PRÉAMBULE : 
Nous vous demandons de participer à un projet de recherche qui implique 
l’évaluation de votre équilibre debout et de ses composantes. Avant d'accepter de 
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participer à ce projet de recherche, veuillez prendre le temps de comprendre et de 
considérer attentivement les renseignements qui suivent.  
Ce formulaire de consentement vous explique le but de cette étude, les procédures, 
les avantages, les risques et inconvénients, de même que les personnes avec qui 
communiquer au besoin.  
Le présent formulaire de consentement peut contenir des mots que vous ne 
comprenez pas. Nous vous invitons à poser toutes les questions que vous jugerez 
utiles au chercheur et aux autres membres du personnel affecté au projet de 
recherche et à leur demander de vous expliquer tout mot ou renseignement qui n'est 
pas clair. 
DESCRIPTION DU PROJET ET DE SES OBJECTIFS : 
Le projet vise à étudier l’équilibre debout des personnes blessées médullaires, un 
sujet peu abordé en recherche malgré une forte possibilité de récupération de la 
marche chez les personnes ayant un retour de la motricité dans leurs membres 
inférieurs. Plus précisément, la présente étude vise à décrire de façon plus complète 
l’équilibre debout des personnes blessées médullaires et de tenter de mieux 
comprendre les facteurs qui l’influencent. Les différences entre les capacités 
d’équilibre des personnes paraplégiques et tétraplégiques à se tenir debout seront 
évaluées. Ce projet devrait se dérouler sur deux ans au cours desquels nous 
recruterons 45 personnes qui seront évaluées en clinique et en laboratoire.   
NATURE ET DURÉE DE LA PARTICIPATION : 
Dans le cadre de ce projet de recherche vous serez convié à une séance d’évaluation 
d’une durée approximative de trois heures et demie durant laquelle on évaluera 
certaines capacités physiques en clinique et en laboratoire. Toutes les évaluations 
seront effectuées par un physiothérapeute expérimenté au département de 
physiothérapie et au laboratoire de pathokinésiologie de l’Institut de réadaptation 
Gingras-Lindsay de Montréal. On vous demande de porter un chandail à manche 
courte de même qu’un short ou un bermuda. 
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Les évaluations auront lieu dès l’admission au projet intitulé « Analyse des liens entre 
le contrôle postural et les activités de mobilité » auquel vous participez, de même 
qu’au congé et 4 mois après celui-ci. Les données provenant de l’évaluation physique 
déjà effectuée dans le cadre de ce projet seront recueillies. 
Évaluation de l’équilibre (durée ~ 60 minutes): En clinique, l’équilibre sera évalué 
avec le Mini BESTest, une échelle clinique comportant 14 épreuves allant de tâches 
simples (se tenir debout yeux ouverts) à des tâches plus complexes (se tenir debout 
sur une jambe). L’équilibre sera également évalué avec le Balance Master, un 
appareil comportant une plaque de force qui enregistre les oscillations en position 
debout sur une période de 20 secondes. Les épreuves comportent des tests 
effectués yeux ouverts ou fermés, sur une surface stable ou en mouvement. Un 
harnais et la présence d’une personne assurera la sécurité tout au long de 
l’évaluation. En laboratoire, une plateforme de force sera utilisée pour enregistrer vos 
oscillations en position debout yeux ouverts et fermés, les pieds joints et écartés 
normalement. L’enregistrement se fera à trois reprises pour une durée de 20 
secondes. Toutes ces évaluations seront effectuées en sécurité mais sans votre aide 
technique. 
Évaluations cliniques (durée ~30 minutes): La sensibilité de vos membres 
inférieurs sera spécifiquement regardée (perception de la pression, proprioception, 
sens de la vibration). Enfin, un questionnaire portant sur la perception de la sécurité à 
la marche (échelle ABC) sera rempli conjointement. 
Évaluation en laboratoire (durée ~60 minutes): (N.B. :L’évaluation suivante 
concerne uniquement les personnes dont la lésion médullaire remonte à plus de 6 
mois). Une évaluation de l’équilibre dynamique de la marche sera effectuée à l’aide 
d’un système de caméras infrarouges. Avant la collecte des données, nous collerons 
sur votre peau à l’aide de ruban adhésif (collerettes) une quarantaine de marqueurs 
sur différentes parties de votre corps (pieds, jambes, cuisses, bassins, tronc et tête).  
Une fois l’installation des marqueurs terminée, nous mesurerons votre stabilité alors 
que vous marcherez sur une distance de 5m à trois reprises. Lors de l’exécution de 
ces tâches, une personne sera toujours près de vous afin de vous rattraper si vous 
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perdez l’équilibre. Tous les essais seront aussi enregistrés à l’aide de deux caméras 
vidéo afin de nous fournir une image témoin de la manière dont vous exécutez les 
tâches. 
AVANTAGE POUVANT DÉCOULER DE VOTRE PARTICIPATION : 
En tant que participant, vous ne retirerez aucun avantage de votre implication au 
projet de recherche. Par ailleurs, votre participation aura contribué à l’avancement de 
la recherche dans le domaine de la réadaptation des personnes avec une lésion 
médullaire. 
RISQUES POUVANT DÉCOULER DE VOTRE PARTICIPATION : 
Il est entendu que votre participation à ce projet ne vous fait courir, sur le plan 
médical, aucun risque. Toutefois, dans quelques cas, une irritation cutanée pourrait 
survenir à l’endroit où ont été collés les marqueurs. À ce titre, les règles d’hygiène les 
plus strictes (collerettes à usage unique, nettoyage de la peau avec de l’alcool) seront 
mises en place. Si une irritation devait survenir, une lotion calmante sera appliquée.  
Si l’irritation cutanée persiste plus de 24 heures, vous devrez aviser un des 
responsables du projet et consulter un médecin. De plus, le risque de pertes 
d’équilibre lors de la marche ne peut être complètement éliminé. 
Il est également entendu que votre participation à cette étude ne nuira d’aucune 
manière à tout traitement médical ou de réadaptation auquel vous êtes soumis ou 
pourriez éventuellement être soumis à l’Institut de réadaptation Gingras-Lindsay de 
Montréal. 
INCONVÉNIENTS PERSONNELS POUVANT DÉCOULER DE VOTRE 
PARTICIPATION : 
Il se peut que les efforts demandés lors de l’évaluation en laboratoire provoquent une 
certaine fatigue mais celle-ci ne sera que temporaire. Par ailleurs, le déplacement 
occasionné pour la séance d’évaluation peut constituer un inconvénient pour 
certaines personnes. 
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ACCÈS À VOTRE DOSSIER MÉDICAL : 
Nous vous demandons d’avoir accès à votre dossier médical pour prendre en note 
les informations suivantes: diagnostic, conditions associées, niveau de lésion, 
médicaments et votre âge. Ces données nous sont nécessaires étant donné qu’elles 
peuvent avoir un impact sur l’équilibre et la marche. Il est entendu que ces 
informations seront tenues confidentielles. 
AUTORISATION D’UTILISER LES RÉSULTATS : 
Vous acceptez que l'information recueillie puisse être utilisée pour fins de 
communication scientifique, professionnelle et d’enseignement. Il est entendu que 
l'anonymat sera respecté à votre égard. 
CONFIDENTIALITÉ : 
Tous les renseignements personnels recueillis à votre sujet au cours de l’étude y 
compris les enregistrements vidéos seront codifiés et conservés sous clé dans une 
filière du laboratoire de pathokinésiologie et d’analyse d’activités fonctionnelles de 
l’IRGLM par les responsables de l’étude pour une période de 5 ans suivant la fin du 
projet. Seuls les membres de l’équipe de recherche y auront accès. Après cette 
période de 5 ans, ces renseignements seront détruits. Cependant, à des fins de 
contrôle du projet de recherche, votre dossier de recherche pourrait être consulté par 
une personne mandatée par le CÉR des établissements du CRIR ou de l’unité de 
l’éthique du ministère de la Santé et des Services sociaux, qui adhère à une politique 
de stricte confidentialité. En cas de présentation de résultats de cette recherche ou 
de publication, rien ne pourra permettre de vous identifier. 
INFORMATIONS CONCERNANT L’ÉTUDE : 
Pour votre satisfaction, nous nous appliquerons à répondre à toutes questions que 
vous poserez à propos du projet de recherche auquel vous acceptez de participer. 
Pour toutes informations ou questions, vous pourrez communiquer avec Jean-
François Lemay, pht, M.Sc. responsable du projet, au numéro de téléphone 514-340-
2111 au poste 2183.  
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Si vous avez des questions sur vos droits et recours ou sur votre participation à ce 
projet de recherche, vous pouvez communiquer avec Me Anik Nolet, coordonnatrice 
à l’éthique de la recherche des établissements du CRIR au (514) 527-4527 poste 
2643  
Participation volontaire et retrait de la participation : 
Votre participation au projet de recherche décrit ci-dessus est tout à fait libre et 
volontaire. Il est entendu que vous pourrez, à tout moment, mettre un terme à votre 
participation sans que cela n’affecte les soins et les services de santé que vous 
recevez ou recevrez de l’Institut de réadaptation Gingras-Lindsay de Montréal.  
En cas de retrait de votre part, les documents écrits vous concernant seront détruits. 
CLAUSE DE RESPONSABILITÉ : 
En acceptant de participer à cette étude, vous ne renoncez à aucun de vos droits ni 
ne libérez les chercheurs, le commanditaire ou les institutions impliquées de leurs 
obligations légales et professionnelles. 
INDEMNITÉ COMPENSATOIRE : 
Une somme de 50$ vous sera remise lors de la dernière étape afin de compenser 
pour les dépenses encourues par votre participation à ce projet de recherche. De 
même, un coupon vous permettant d’avoir accès gratuitement au dîner à la cafétéria 
de l’établissement vous sera remis. 
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CONSENTEMENT : 
Je déclare avoir lu et compris le présent projet, la nature et l’ampleur de ma  
participation, ainsi que les risques et les inconvénients auxquels je m’expose tels que 
présentés dans le présent formulaire. J’ai eu l’occasion de poser toutes les questions 
concernant les différents aspects de l’étude et de recevoir des réponses à ma 
satisfaction. 
Je, soussigné(e), accepte volontairement de participer à cette étude. Je peux me 
retirer en tout temps sans préjudice d’aucune sorte. Je certifie qu’on m’a laissé le 
temps voulu pour prendre ma décision. 
J’accepte d’être contacté (e) dans le futur par les chercheurs impliqués dans ce projet 
pour d’autres études dans un domaine de recherche connexe:       
      non 
 oui (pour une durée d’un an) * 
 oui (pour une durée de deux ans) * 
 oui (pour une durée de cinq ans) *  
* Notez que si vous cochez l’une de ces trois cases, vos coordonnées personnelles 
seront conservées par le chercheur principal pour la période à laquelle vous avez 
consenti. 
J’accepte que les données recueillies au cours de cette étude soient utilisées pour 
d’autres publications scientifiques demeurant en lien (même domaine de recherche) 
avec le présent projet. 
     oui     non   
Une copie signée de ce formulaire d’information et de consentement doit m’être  
remise. 
NOM DU PARTICIPANT                      SIGNATURE  
 _______________________________  _________________________________  
 Fait à ________________________, le ____________________20________. 
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FORMULE DE CONSENTEMENT POUR VOTRE PARTICIPATION À UN PROJET DE RECHERCHE 
PARTICIPANTS NON INCLUS DANS LE PROJET CRAIG H. NEILSEN 
 
Titre du projet :  
Quantification des déterminants de l'équilibre dynamique des personnes blessées 
médullaires. 
RESPONSABLE: 
Jean-François Lemay, pht, M.Sc. Physiothérapeute Institut de réadaptation 
Gingras-Lindsay de Montréal, étudiant au 
doctorat en sciences de la réadaptation, 
Université de Montréal, École de 
réadaptation. Responsable du projet. 
CO-CHERCHEURS : 
Sylvie Nadeau, Ph.D. Chercheure CRIR site IRGLM. Professeure 
titulaire Université de Montréal, École de 
réadaptation 
Dany Gagnon, Ph.D.  Chercheur CRIR site IRGLM. Professeur 
adjoint Université de Montréal, École de 
réadaptation 
COLLABORATEUR : 
Cyril Duclos, Ph.D. Chercheur CRIR site IRGLM. Professeur 
adjoint Université de Montréal, École de 
réadaptation 
PRÉAMBULE : 
Nous vous demandons de participer à un projet de recherche qui implique 
l’évaluation de votre équilibre debout et de ses composantes. Avant d'accepter de 
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participer à ce projet de recherche, veuillez prendre le temps de comprendre et de 
considérer attentivement les renseignements qui suivent.  
Ce formulaire de consentement vous explique le but de cette étude, les procédures, 
les avantages, les risques et inconvénients, de même que les personnes avec qui 
communiquer au besoin.  
Le présent formulaire de consentement peut contenir des mots que vous ne 
comprenez pas. Nous vous invitons à poser toutes les questions que vous jugerez 
utiles au chercheur et aux autres membres du personnel affecté au projet de 
recherche et à leur demander de vous expliquer tout mot ou renseignement qui n'est 
pas clair. 
DESCRIPTION DU PROJET ET DE SES OBJECTIFS : 
Le projet vise à étudier l’équilibre debout des personnes blessées médullaires, un 
sujet peu abordé en recherche malgré une forte possibilité de récupération de la 
marche chez les personnes ayant un retour de la motricité dans leurs membres 
inférieurs. Plus précisément, la présente étude vise à décrire de façon plus complète 
l’équilibre debout des personnes blessées médullaires et de tenter de mieux 
comprendre les facteurs qui l’influencent. Les différences entre les capacités 
d’équilibre des personnes paraplégiques et tétraplégiques à se tenir debout seront 
évaluées. Ce projet devrait se dérouler sur deux ans au cours desquels nous 
recruterons 45 personnes qui seront évaluées en clinique et en laboratoire.   
NATURE ET DURÉE DE LA PARTICIPATION : 
Dans le cadre de ce projet de recherche vous serez convié à une séance d’évaluation 
d’une durée approximative de trois heures et demie durant laquelle on évaluera 
certaines capacités physiques en clinique et en laboratoire. Toutes les évaluations 
seront effectuées par un physiothérapeute expérimenté au département de 
physiothérapie et au laboratoire de pathokinésiologie de l’Institut de réadaptation 
Gingras-Lindsay de Montréal. On vous demande de porter un chandail à manche 
courte de même qu’un short ou un bermuda. 
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Évaluation de l’équilibre (durée ~ 75 minutes): En clinique, l’équilibre sera évalué 
avec le Mini BESTest, une échelle clinique comportant 14 épreuves fonctionnelles 
allant de tâches simples (se tenir debout yeux ouverts) à des tâches plus complexes 
(se tenir debout sur une jambe). L’équilibre sera également évalué avec le Balance 
Master, un appareil comportant une plaque de force qui enregistre les oscillations en 
position debout sur une période de 20 secondes. Les épreuves comportent des tests 
effectués yeux ouverts ou fermés, sur une surface stable ou en mouvement. Un 
harnais et la présence d’une personne assurera la sécurité tout au long de 
l’évaluation. En laboratoire, une plateforme de force sera utilisée pour enregistrer vos 
oscillations en position debout yeux ouverts et fermés, les pieds joints et écartés 
normalement. L’enregistrement se fera à trois reprises pour une durée de 20 
secondes. Par la suite, un test de portée fonctionnelle sera effectué debout où vous 
devrez vous pencher le plus loin possible sans tomber dans différentes directions. Un 
système de mesure par télémétrie au laser permettra de mesurer la distance 
franchie. Toutes ces évaluations seront effectuées en sécurité mais sans votre aide 
technique. 
Évaluations cliniques (durée ~ 70 minutes): La fonction de vos membres inférieurs 
de même que la force du tronc seront évaluées. La force musculaire (dynamomètre 
manuel, Biodex, score moteur du ASIA), le tonus musculaire (échelle de spasticité) et 
la sensibilité (évaluation sensitive du ASIA, perception de la pression, proprioception, 
sens de la vibration) seront spécifiquement analysés. Enfin, un questionnaire portant 
sur la perception de la sécurité à la marche (échelle ABC) sera rempli conjointement. 
Évaluation en laboratoire (durée ~ 60 minutes): Une évaluation de l’équilibre 
dynamique de la marche sera effectuée à l’aide d’un système de caméras 
infrarouges. Avant la collecte des données, nous collerons sur votre peau à l’aide de 
ruban adhésif (collerettes) une quarantaine de marqueurs sur différentes parties de 
votre corps (pieds, jambes, cuisses, bassins, tronc et tête). Une fois l’installation des 
marqueurs terminée, nous mesurerons votre stabilité alors que vous marcherez sur 
une distance de 5m à trois reprises. Lors de l’exécution de ces tâches, une personne 
sera toujours près de vous afin de vous rattraper si vous perdez l’équilibre. Tous les 
xv 
 
essais seront aussi enregistrés à l’aide de deux caméras vidéo afin de nous fournir 
une image témoin de la manière dont vous exécutez les tâches. 
AVANTAGE POUVANT DÉCOULER DE VOTRE PARTICIPATION : 
En tant que participant, vous ne retirerez aucun avantage de votre implication au 
projet de recherche. Par ailleurs, votre participation aura contribué à l’avancement de 
la recherche dans le domaine de la réadaptation des personnes avec une lésion 
médullaire. 
RISQUES POUVANT DÉCOULER DE VOTRE PARTICIPATION : 
Il est entendu que votre participation à ce projet ne vous fait courir, sur le plan 
médical, aucun risque. Toutefois, dans quelques cas, une irritation cutanée pourrait 
survenir à l’endroit où ont été collés les marqueurs. À ce titre, les règles d’hygiène les 
plus strictes (collerettes à usage unique, nettoyage de la peau avec de l’alcool) seront 
mises en place. Si une irritation devait survenir, une lotion calmante sera appliquée. 
Si l’irritation cutanée persiste plus de 24 heures, vous devrez aviser un des 
responsables du projet et consulter un médecin. De plus, le risque de pertes 
d’équilibre lors de la marche ne peut être complètement éliminé. 
Il est également entendu que votre participation à cette étude ne nuira d’aucune 
manière à tout traitement médical ou de réadaptation auquel vous êtes soumis ou 
pourriez éventuellement être soumis à l’Institut de réadaptation Gingras-Lindsay de 
Montréal. 
INCONVÉNIENTS PERSONNELS POUVANT DÉCOULER DE VOTRE 
PARTICIPATION : 
Il se peut que les efforts demandés lors de l’évaluation en laboratoire provoquent une 
certaine fatigue mais celle-ci ne sera que temporaire. Par ailleurs, le déplacement 
occasionné pour la séance d’évaluation peut constituer un inconvénient pour 
certaines personnes. 
 
 
xvi 
 
ACCÈS À VOTRE DOSSIER MÉDICAL : 
Nous vous demandons d’avoir accès à votre dossier médical pour prendre en note 
les informations suivantes: diagnostic, conditions associées, niveau de lésion, 
médicaments et votre âge. Ces données nous sont nécessaires étant donné qu’elles 
peuvent avoir un impact sur l’équilibre et la marche. Il est entendu que ces 
informations seront tenues confidentielles. 
AUTORISATION D’UTILISER LES RÉSULTATS : 
Vous acceptez que l'information recueillie puisse être utilisée pour fins de 
communication scientifique, professionnelle et d’enseignement. Il est entendu que 
l'anonymat sera respecté à votre égard. 
CONFIDENTIALITÉ : 
Tous les renseignements personnels recueillis à votre sujet au cours de l’étude y 
compris les enregistrements vidéos seront codifiés et conservés sous clé dans une 
filière du laboratoire de pathokinésiologie et d’analyse d’activités fonctionnelles de 
l’IRGLM par les responsables de l’étude pour une période de 5 ans suivant la fin du 
projet. Seuls les membres de l’équipe de recherche y auront accès. Après cette 
période de 5 ans, ces renseignements seront détruits. Cependant, à des fins de 
contrôle du projet de recherche, votre dossier de recherche pourrait être consulté par 
une personne mandatée par le CÉR des établissements du CRIR ou de l’unité de 
l’éthique du ministère de la Santé et des Services sociaux, qui adhère à une politique 
de stricte confidentialité. En cas de présentation de résultats de cette recherche ou 
de publication, rien ne pourra permettre de vous identifier. 
INFORMATIONS CONCERNANT L’ÉTUDE : 
Pour votre satisfaction, nous nous appliquerons à répondre à toutes questions que 
vous poserez à propos du projet de recherche auquel vous acceptez de participer. 
Pour toutes informations ou questions, vous pourrez communiquer avec Jean-
François Lemay, pht, M.Sc. responsable du projet, au numéro de téléphone 514-340-
2111 au poste 2183.  
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Si vous avez des questions sur vos droits et recours ou sur votre participation à ce 
projet de recherche, vous pouvez communiquer avec Me Anik Nolet, coordonnatrice 
à l’éthique de la recherche des établissements du CRIR au (514) 527-4527 poste 
2643. 
PARTICIPATION VOLONTAIRE ET RETRAIT DE LA PARTICIPATION : 
Votre participation au projet de recherche décrit ci-dessus est tout à fait libre et 
volontaire. Il est entendu que vous pourrez, à tout moment, mettre un terme à votre 
participation sans que cela n’affecte les soins et les services de santé que vous 
recevez ou recevrez de l’Institut de réadaptation Gingras-Lindsay de Montréal.  
En cas de retrait de votre part, les documents écrits vous concernant seront détruits. 
CLAUSE DE RESPONSABILITÉ : 
En acceptant de participer à cette étude, vous ne renoncez à aucun de vos droits ni 
ne libérez les chercheurs, le commanditaire ou les institutions impliquées de leurs 
obligations légales et professionnelles. 
INDEMNITÉ COMPENSATOIRE : 
Une somme de 50$ vous sera remise lors de la dernière étape afin de compenser 
pour les dépenses encourues par votre participation à ce projet de recherche. De 
même, un coupon vous permettant d’avoir accès gratuitement au dîner à la cafétéria 
de l’établissement vous sera remis. 
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CONSENTEMENT : 
Je déclare avoir lu et compris le présent projet, la nature et l’ampleur de ma  
participation, ainsi que les risques et les inconvénients auxquels je m’expose tels que 
présentés dans le présent formulaire. J’ai eu l’occasion de poser toutes les questions 
concernant les différents aspects de l’étude et de recevoir des réponses à ma 
satisfaction. 
Je, soussigné(e), accepte volontairement de participer à cette étude. Je peux me 
retirer en tout temps sans préjudice d’aucune sorte. Je certifie qu’on m’a laissé le 
temps voulu pour prendre ma décision.  
J’accepte d’être contacté (e) dans le futur par les chercheurs impliqués dans ce projet 
pour d’autres études dans un domaine de recherche connexe :       
      non 
 oui (pour une durée d’un an) * 
 oui (pour une durée de deux ans) * 
 oui (pour une durée de cinq ans) *  
* Notez que si vous cochez l’une de ces trois cases, vos coordonnées personnelles 
seront conservées par le chercheur principal pour la période à laquelle vous avez 
consenti. 
J’accepte que les données recueillies au cours de cette étude soient utilisées pour 
d’autres publications scientifiques demeurant en lien (même domaine de recherche) 
avec le présent projet. 
     oui     non   
Une copie signée de ce formulaire d’information et de consentement doit m’être  
remise. 
NOM DU PARTICIPANT                      SIGNATURE  
 _______________________________  _________________________________  
 Fait à ________________________, le ____________________20________. 
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ABRÉGÉ #1 
ASIA 38th Annual Scientific Meeting (2012) 
Denver, Colorado 
Présentation orale publiée dans 
Topics in Spinal Cord Injury Rehabilitation vol.18; pp. 197-227 
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Title:  
Comparing the Use of the Mini-BESTest with the Berg Balance Scale to Measure 
Standing Balance in Ambulatory Individuals with Incomplete Spinal Cord Injury: A 
Preliminary Report 
Authors: 
Jean-François Lemay, PT, MSc1-3; Sylvie Nadeau, PT, PhD1,3; Dany Gagnon, PT, 
PhD1,3; Audrey Roy, PT, BSc1,2; Cyril Duclos, PhD1,3; Catherine Dansereau, PT, 
BSc2; Philippe Ménard, PT, BSc2 
1Pathokinesiology Laboratory, Centre for Interdisciplinary Research in Rehabilitation 
of Greater Montreal, Montreal, QC; 2Institut de réadaptation Gingras-Lindsay-de-
Montréal, Montreal, QC; 3School of Rehabilitation, Université de Montréal, Montreal, 
QC  
Objective:  
To compare the use of the newly developed Balance Evaluation Systems Test (mini-
BESTest) and the Berg Balance Scale (BBS) when measuring standing balance in 
ambulatory individuals with incomplete spinal cord injury (SCI).  
Design:  
Cross-sectional study conducted at a rehabilitation center. 
Participants/methods:  
Twelve individuals (age = 53.7±17.6 years), who are capable of walking 
independently with or without assistive devices following an incomplete SCI (AIS=D) 
involving various vertebral levels (C4 to L2) sustained an average of 316±210 days 
prior to the study, participated in an evaluation session. During this session, the mini-
BESTest and the BBS were completed to measure standing balance. The mini-
BESTest includes 14 items that primarily target dynamic items (e.g., reactions to 
external perturbations, ground firmness and sensory integration) and functional tasks 
(e.g. walking over an obstacle, timed up and go task). The BBS includes 14 items of 
progressing difficulty levels which primarily target quasi-static tasks. Group mean and 
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individual results of the overall and item scores on both scales were examined using 
descriptive statistics. 
Results:  
None of the individuals with SCI obtained a perfect score on the mini-BESTest 
(range: 9 to 31/32), whereas the majority of them (58.3%; n=7) reached a perfect or 
near-perfect score (≥ 55/56) on the BBS. These seven individuals had a score greater 
than 19/32 on the mini-BESTest and represent the best performers on this scale. 
Items targeting compensatory stepping on lateral perturbations and stepping over 
obstacles while ambulating appear to be the most challenging in the mini-BESTest. 
Of all the items involved in these two balance tests, standing with feet together and 
eyes closed on a piece of foam (an item unique to the mini-BESTest) was the most 
difficult as only two individuals successfully completed it.  
Conclusion: 
These preliminary results suggest that the mini-BESTest is a useful performance-
based outcome measure to quantify standing balance in ambulatory individuals with 
incomplete SCI, especially among those with minor static standing balance 
impairments. 
Support: 
Craig H. Neilsen Foundation and Fonds de la recherche en santé du Québec 
(FRSQ). 
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ABRÉGÉ #2 
ASIA 40th Annual Scientific Meeting (2013) 
Chicago, Illinois 
Présentation par affiche publiée dans 
Topics in Spinal Cord Injury Rehabilitation vol.19; p. 63 
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Title: 
An Analysis of a Multidirectional Stability Test and Quasi-static Standing Steadiness 
in Individuals with Spinal Cord Injury. 
Authors: 
Jean-François Lemay, PT, MSc1,2; Dany Gagnon, PT, PhD1,2; Sylvie Nadeau, PT, 
PhD1,2; Cyril Duclos, PhD1,2; Cindy Gauthier, PT, MSc1,2; Murielle Grangeon, PhD1; 
Audrey Roy, PT1 
1Pathokinesiology Laboratory, Centre for Interdisciplinary Research in Rehabilitation 
of Greater Montreal-Institut de réadaptation Gingras-Lindsay-de-Montréal, Montreal, 
QC; 2School of Rehabilitation, Université de Montréal, Montreal, QC 
Objectives:  
To compare performance in standing on a multidirectional limits of stability test 
(MLST) between individuals with an incomplete spinal cord injury (SCI) and healthy 
individuals and to quantify its relationship with a measure of quasi-static stability. 
Design:  
Cross-sectional study. 
Participants/methods:  
Sixteen individuals with an incomplete SCI (AIS=D) who walk independently and 16 
healthy individuals were evaluated while standing on force plates. For the MLST, 
individuals leaned as far as possible in 8 directions, each separated by a 45° interval. 
The farthest distance reached by the COP (COPmax) and the ratio of the COPmax over 
the total trajectory length of the COP (COPratio) characterized performance in each 
direction. Quasi-static standing with eyes opened was evaluated using the root mean 
square distance of the COP (COPRMS) over a 45s period. Between-group 
comparisons (independent t-tests) and, for individuals with SCI, the association 
between dynamic and quasi-static steadiness (correlation coefficient) were 
calculated. 
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Results:  
Similar COPmax was reached between the two groups. Except for the posterior 
direction, individuals with SCI displayed a significantly lower COPratio as compared to 
healthy controls (p≤0.034) that confirms reduced precision. No association (r≤0.503) 
was found between the COPRMS and the MLST parameters for individuals with SCI. 
Conclusion:  
Precision-related measures should be considered when performing comprehensive 
assessment of dynamic limits of stability in standing among individual with SCI.  
Different physiological mechanisms may control steadiness and multidirectional 
voluntary movements in standing among individuals with SCI. 
Support:  
Craig H. Neilsen Foundation and Fonds de la recherche du Québec-Santé (FRQS). 
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Abrégé # 3 
5th National Spinal Cord Injury Conference (2012) 
Toronto, Ontario 
 
Journée du REPAR (2013) 
Québec, Québec 
 
Présentation par affiche 
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Title: 
Quasi-Static Postural Steadiness in Standing is Influenced by Visual Inputs in 
Individuals with Spinal Cord Injury 
Authors: 
Jean-François Lemay, Dany Gagnon, Murielle Grangeon, Cindy Gauthier, Sylvie 
Nadeau, Cyril Duclos. 
Abstract: 
Maintaining a steady standing posture is challenging for many individuals with spinal 
cord injury (SCI) who have regained the ability to walk. In these individuals, given 
their residual impairments, the contribution of visual inputs during standing may be 
higher than in healthy individuals. Whether or not clinical measurements of postural 
control reflect this contribution is unknown for the aforementioned population. This 
study aimed to compare changes in quasi-static postural steadiness when standing 
with eyes open and closed among individuals with SCI and healthy controls, and, for 
individuals with SCI, to verify the association between these changes and clinically 
assessed balance performance. 
Fifteen individuals with an incomplete SCI, walking independently with or without 
assistive devices, and 14 healthy controls participated in the study. During a 
laboratory assessment, participants were asked to stand on forceplates embedded 
into the floor with feet in a standardized position and arms at the side during two 45-
second trials with their eyes open (EO) and closed (EC) respectively. Reaction forces 
were recorded at a sampling frequency of 600 Hz. The resultant centre of pressure 
(COP) time series, computed from the tri-axial components of the combined reaction 
forces, was low-passed filtered (5 Hz) and down-sampled (600 Hz) before analysis. 
Of the 17 COP measurements proposed by Prieto et al., the mean values of the Root 
Mean Square distance (RMS), the mean COP velocity (MV), and the COP sway-area 
(SA) are reported. Romberg ratios (EC performance/EO performance) for all COP 
measures were also computed. For individuals with SCI, standing balance was also 
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assessed with the Mini-BESTest. An ANOVA was used to compare groups and 
conditions, and t-tests (adjusted p value= 0.025) were used to confirm these 
differences. Romberg ratios were compared between groups using t-tests (p=0.05). 
Spearman correlation coefficients quantified the association between the Romberg 
ratios and the Mini-BESTest for the SCI group. 
All data confirmed reduced postural steadiness in individuals with SCI when 
compared to healthy participants in both EO and EC conditions. COP data, except for 
healthy participant SA and MV, showed the EO condition to be the most stable. 
Romberg ratios of MV and SA were higher in individuals with SCI confirming a higher 
reliance on visual inputs in standing. Only RMS (r=0.745) and SA (r=0.785) ratios 
were significantly associated to the Mini-BESTest score. 
Quasi-static postural steadiness in standing is reduced in individuals with SCI when 
compared to healthy individuals. Removing visual inputs further reduced steadiness, 
especially among individuals with SCI. In this population, reliance on visual inputs is 
elevated and associated with performance on a clinical balance assessment test. 
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Abrégé # 4 
Colloque étudiant du CRIR (2012) 
Montréal, Québec 
Présentation orale 
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Title:   
Comparing the Use of the Mini-BESTest with the Berg Balance Scale to Measure 
Standing Balance in Ambulatory Individuals with Incomplete Spinal Cord Injury: A 
Preliminary Report 
Authors:  
Jean-François Lemay, Sylvie Nadeau, Dany Gagnon, Audrey Roy, Cyril Duclos, 
Catherine Dansereau, Philippe Ménard. 
Objective:  
To compare the use of the newly developed Balance Evaluation Systems Test (mini-
BESTest) and the Berg Balance Scale (BBS) when measuring standing balance in 
ambulatory individuals with incomplete spinal cord injury (SCI).  
Design:  
Cross-sectional study conducted at a rehabilitation center. 
Participants/methods:  
Twelve individuals (age = 53.7±17.6 years), who are capable of walking 
independently with or without assistive devices following an incomplete SCI (AIS=D) 
involving various vertebral levels (C4 to L2) sustained an average of 316±210 days 
prior to the study, participated in an evaluation session. During this session, the mini-
BESTest and the BBS were completed to measure standing balance. The mini-
BESTest includes 14 items that primarily target dynamic items (e.g., reactions to 
external perturbations, ground firmness and sensory integration) and functional tasks 
(e.g. walking over an obstacle, timed up and go task). The BBS includes 14 items of 
progressing difficulty levels which primarily target quasi-static tasks. Group mean and 
individual results of the overall and item scores on both scales were examined using 
descriptive statistics. 
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Results:  
None of the individuals with SCI obtained a perfect score on the mini-BESTest 
(range: 9 to 31/32), whereas the majority of them (58.3%; n=7) reached a perfect or 
near-perfect score (≥ 55/56) on the BBS. These seven individuals had a score greater 
than 19/32 on the mini-BESTest and represent the best performers on this scale. 
Items targeting compensatory stepping on lateral perturbations and stepping over 
obstacles while ambulating appear to be the most challenging in the mini-BESTest. 
Of all the items involved in these two balance tests, standing with feet together and 
eyes closed on a piece of foam (an item unique to the mini-BESTest) was the most 
difficult as only two individuals successfully completed it.  
Conclusion:  
These preliminary results suggest that the mini-BESTest is a useful performance-
based outcome measure to quantify standing balance in ambulatory individuals with 
incomplete SCI, especially among those with minor static standing balance 
impairments. 
 
